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초록
복잡한 표면 굴곡을 갖는 신경 조직과 효과적으로 인터페이스하기 위
한 PDMS기반의 유연한 평판형 미세전극을 개발하고 그 성능을 검증하
였다.기록전극측면에서,기존의요철형전극구조를탈피하고고원지형
모양의 전극을 특징으로하는 플라토(plateau)전극 제조 방법을 제안하였
다. 기존의 다른 생체적합성 폴리머인 폴리이미드나 패럴린으로 제작된
다채널전극은 낮은 적합성(conformability)과 신경조직과 비교하여 높은
영률 그리고 뉴런과 전극 사이에 공기 갇힘 현상이 발생하는 한계를 가
지고 있었다. 전극의 요철 구조는 뇌와 같이 부드러운 신경 조직에서는
재분포(repopulation)현상으로문제가완화되지만척수와같이신경다발
로 이루어진 조직에서는 신호 열화의 주된 요인이 되었다. 본 연구에서
사용한 PDMS는생체적합성폴리머중가장신경조직과의영률이유사하




및 공기 갇힘 현상을 효과적으로 해결함으로써 신뢰성있는 동물실험을
수행할수있었다.
자극전극측면에서,기존수직형벽면전극의전류밀도분포는전극의












제작하는 공정 기술을 제안하였다. 그리고 층간연결 과정에서 PDMS와
금을연결하기위한티타늄을배제하는공정을제안함으로써층간연결에
서 발생하는 저항을 효과적을 방지하였다. 그리고 PDMS기판의 인장 및
굽힘시험을수행하여인장비율이 4%이내에서는단선이발생하지않음을
확인하였고 3000회의굽힘실험동안에성능의열화가미미함을확인하였
다. 본 연구에서는 8개의 층간연결과 5회의 도선 교차가 발생하는 양면
기판을제작하여제안기법의유효성을검증하였다.
기존 방식으로 제작한 오목한(recessed) 전극과 제안한 플라토 전극을
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신경접속기술(Brain Computer Interface, BCI)은다양한공학기술들을
활용하여 신경계의 기능을 침습 혹은 비침습적으로 접근하여 생체 신호
를기록하거나신체에자극을가하는기술이다 [1].이러한기술은다음의
두가지 현상을 기반으로 발전하였다. 첫째, 신경과 근육 조직은 생리학
적인 활동 과정에서 전위와 전류를 발생시킨다. 따라서 이 신호를 통해
조직활동의숨겨진메카니즘을이해할수있다.둘째,신경과근육조직은
전기적으로 자극이 가능하고, 적절한 전기신호를 이용하여 신체 활동을
제어할 수 있다 [2]–[5]. 상기의 두가지 원리를 이용하기 위해서는 신경
조직에 임의의 정보를 입력하는 자극 기술과 신경 정보를 수집하기 위한
기록기술이필요하다.신경자극기술은인위적으로모사한신경신호를
이용하여 인체 장기를 자극함으로써 특정 장기를 제어하는 것으로, 대표
적으로 인공 와우 시스템이 있다. 신경 기록 기술은 신경 세포의 전기적
활동을 기록하는 전극을 체내에 삽입하거나 체외에 부착하여 뇌파, 심전
도,안전도등의정보를수집한다.기록한신호는유용한정보를추출하여






그 신호를 활용해 기계를 제어하는 기술과 최근에 연구되기 시작한 근적
외선기반신경접속기술이있다 [1].비침습적기술은안전하지만시공간
적정보해상도측면에서침습적인기술보다기능적으로떨어진다 [6]–[8].






침습적인 신경 접속 기술은 컴퓨터 연산 속도의 폭발적 증가로 많은
양의 정보를 처리할 수 있게 되면서, 수많은 신경 세포들의 활동 정보를
체내에삽입한다채널미세전극을통해기록하거나자극할수있게되었
다 [10]–[12].그결과 1990년대중반부터원숭이를대상으로한침습적인
신경 접속 기술이 연구되기 시작했으며, 교통사고나 운동사고, 질환 등
으로 척수가 손상된 사지 장애인들을 정상인처럼 자유롭게 행동하도록
돕는 신경 보철 개발뿐 아니라 질병의 진단과 치료의 목적으로도 연구되
고있다 [13].침습적인신경접속기술의중요부분들중,신경세포와직접
접촉하는것이바로전극이다.이전극을통해신경신호를기록하거나신







그림 1-1.기존의침습형전극: (a)듀크(Duke)대학교 M. Nicolelis교수팀
의 도선 배열 형태의 전극; (b) 유타(Utah)대학교 R. Normann 교수팀의




다채널 전극열(Micro-Electrode Array, MEA)은 마이크로 단위의 전극
들을배열하여제작한전극이다. MEA를이용하면동시에여러개의신경
조직에서발생하는전기신호를기록하거나전기자극을줄수있어서단
일 신경이 아닌 신경계 연구에 중요한 전환점이 되었다. MEA를 이용한
최초의 시도는 1972년 미국 하바드 대학의 C.A. Thomas가 배양된 근육
세포(myocyte cell)에서 전기 신호를 측정한 것으로 알려져 있다 [14]. 그
후, 1980년대 초반에 Texas 대학의 G. Gross는 쥐의 척수에서 추출한 신
경세포로부터자발적인활동전위를측정하는데성공하였다 [15].또한일
리노이(Illinois)대학의 B.C. Wheeler와 칼텍(California Institute of Tech-
nology)의 J. Pine 등과 같은 선구자들은 평판형 MEA 위에 신경세포를
배양하여신경회로망을연구하였다 [16].특히 B.C. Wheeler는MEA위에
‘microcontact printing’이라는방법을이용하여MEA표면의특성을바꿔
줌으로써 신경세포를 원하는 패턴에 따라 배양할 수 있는 기술을 개발하
였으며, J. Pine은신경세포를전극바로위에고정할수있는 ‘neurocage’




크기가 수십 마이크로미터 단위이고 이러한 크기의 전극을 기판 위에 균
일하게가공할수있는기술이반도체공정이기때문이다 [12], [17]–[21].
단단한 MEA의 재질로는 유리나 실리콘 웨이퍼가 주로 사용되는데, 생
물학적 실험목적상 투과현미경 사용이 가능한 유리가 가장 많이 사용된
다. 다양한 기판 위에 사진공정을 통하여 금속도선을 배열한 후, 절연체
4
를도포한다.금속도선으로는수백나노미터두께의금혹은알루미늄같




게된다 [9], [14], [15], [19], [22]–[30].
(a) (b)
그림 1-2.단단한 MEA유형: (a)평판형 MEA로 In vitro실험에사용; (b)
탐침형MEA로 In vivo실험에사용
단단한 MEA는 크게 목적에 따라 크게 두가지로 나눌 수 있다. 그림
1-2(a)와 같이 체외에서 배양된 신경 세포로부터 신호를 측정하기 위한
평판형 MEA와 그림 1-2(b)와 같은 체내에 삽입하여 신경세포의 신호를
측정하기 위한 탐침형 MEA로 구분된다. MEA는 생물학적 측면에서는
신경조직이나 세포가 직접 접촉하여 자라는 배양기판 역할을 하고, 전자
공학적측면에서는전기신호센서로서신경세포가활동전위를일으킬때
발생하는 미세전류에 의한 유도전위를 측정하고, 외부의 전기펄스를 이





단단한 탐침형 MEA는 체내에 삽입할 때, 필연적으로 외상이 발생하
고 전극 주변 생체 조직이 전극의 미세 움직임으로 물리적 손상을 입게
된다.삽입한전극은이물질이어서면역거부반응과상처로인한염증반
응을일으켜만족스러운결과를얻지못할수있다 [31]–[36].이러한문제
점으로 인하여 침습적인 구조의 탐침형 MEA를 대신하여, 비침습적으로
조직 표면에서 신경과 통신을 하기 위한 유연한 표면형 MEA의 개발이




그림 1-3. 유연한 표면형 MEA: (a) 폴리이미드 MEA(홍콩); (b) 패럴린
MEA(미국); (c) LCP MEA(대한민국); (d) PDMS MEA(미국)
6
유연한 기판의 경우, 신경 조직에 물리적인 손상을 적게 주어 염증 반
응이 적고, 생체적합성이 높은 물질로 제작하는 경우, 인체의 면역 거부
반응을 줄일 수 있어 장시간 실험에 유리하다. 그리고, 기판의 유연성이
세포형성과성장에긍정적인영향을준다는연구도있다.이러한장점을






































































































































































































































































































고분자 재료는 종류가 다양하며 새로운 합성 기술이 지속적으로 개발
되어지고있다.그중에실리콘재료는거의모든산업에서널리사용되고
있으며,환경적인측면뿐아니라의료적인측면에서도안정성이입증되어




실리콘의 기본적인 합성 메커니즘은 다음과 같다. 실리콘 고무는 그림
1-4(a)에나타나있는것처럼사슬모양의분자구조를갖고있다.이분자의
골격을형성하고있는것은실록산결합으로서,이러한구조를가지고있
는 분자가 집합하여 물질을 형성한 경우에는 개개의 분자가 독립해 있기
때문에 분자사슬은 상호간에 자유로이 움직일 수 있어 유동성을 나타내
지만 분자의 길이가 길수록 점도가 높아져 움직임이 나빠진다. 일반적인
실리콘고무의특성을표 1-2에나타내었다.그림 1-4(a)는실리콘고무의
일반적인 분자구조를 나타낸다. 그리고 (b-d)는 대표적인 실리콘 고무의








실리콘고무는 본질적으로 무독하고 생리적으로도 불
활성 물질이기 때문에 식품 용기 및 의료용품 제조에
적합하여이들분야에서광범위하게사용됨.
내열성
일반합성고무의주축인 C-C결합에너지는 83 Kcal/mol




일반합성고무의 포화점이 −20 ◦C ∼ −40 ◦C 이어서
온도에 따라 형상이 변화하는데 비해 실리콘 고무는
















이 낮아서 절연재료로 광범위하게 사용되며, 연소되어











그림 1-4. (a) 일반적인 실리콘 고무 분자구조: R은 주로 메틸기(CH3),
페닐기(C6H5),긴사슬알릴기(CnH2n−1), Trifluoropropyl(CF3CH2CH2) (b)






는 다우코닝사의 의료용 실리콘으로 제조 과정에서 인체에 해가 없는 백
금 촉매를 이용하여 생산한다 [52]. 의료용 실리콘에도 종류가 있는데,
크게 인체이식불가능(non-implantable), 단기간 인체이식가능(short-term

















만, 신경 조직과 비교하면 아직도 매우 단단하다. 따라서 단단한 MEA가
갖는 문제점을 동일하게 가지고 있다. 폴리머들의 단단함을 비교하기 위
12
해영률(young’s modulus)을그림 1-5에나타내었다 [45], [46], [53], [54].
PDMS를 제외한 폴리머가 신경 조직에 비해 매우 단단함을 알 수 있다.
영률이높으면부러지기쉬우며,생체조직은미세움직임에의한물리적
손상을 받기 쉽다. 하지만 PDMS의 영률은 약 1.0 MPa로 다른 폴리머와




신경 조직 표면에서 전극을 이용하여 통신을 하기 위해서는 조직 표
면과전극이밀접하게연결되어야한다.따라서폴리머는조직표면을잘
따르는순응적(conformability)인성질을가지고있어야한다.하지만폴리
이미드와 패럴린 등과 같은 폴리머는 순응성이 떨어져 척수와 같이 굴곡
이 심한 신경 조직 표면에는 사용이 어렵다. 그림 1-6을 통해 폴리머간의
순응력을 확인할 수 있다. 폴리이미드와 패럴린 박막은 관의 굴곡을 잘
따르지 못하여 표면에 주름이 발생하는 것을 확인 할 수 있다. 이러한 주
13
름은전극이신경조직과긴밀히접촉하는데악영향을미치게되며,기록
신호와자극신호의품질을떨어뜨리는역할을한다[53], [58], [60], [61].
따라서 PDMS를 이용하면 신경 조직의 표면에 매우 잘 밀착하기 때문에
기록과자극성능의향상을기대할수있다.
그림 1-6.폴리머의순응성비교: 100 µm두께의 (a) PDMS; (b)패럴린; (c)
폴리이미드박막을외경 1mm의플라스틱관에붙인사진; PDMS박막이
관표면에가장부드럽게접착하는것을확인.
PDMS뿐 아니라 많은 폴리머 기반의 전극이 연구되었으나, 상용화되
어 생체 실험(in vivo)과 적용에 사용하는 전극은 단단한 텅스텐 기반의
탐침형 전극과 실리콘 기반의 전극, 그리고 실리콘 고무 기반의 백금 전
극이 주로 이용되고 있다 [4], [20], [62]. 상기 전극들은 모두 침습적인
형태이며, 유연한 표면형 전극으로는 폴리이미드 전극만이 유일하게 상
용화되어시판되고있다.폴리머기반의전극,특히 PDMS기반의전극이
상용화되지 못한 이유는 반도체 공정을 이용한 제조 공정이 까다롭기 때
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문이다. PDMS물질의낮은표면에너지로인하여도선역할을하는금속
을 증착하기 어렵고, 화학적으로 매우 안정적이기 때문에 식각이 어렵다
[53], [63], [64]. 또한 열팽창계수(Coefficient of Thermal Expansion)가 높
아, 사진공정과정에서 다양한 문제가 발생한다 [65]. 고해상도, 고집적도




MEA 전극의 크기는 목표로하는 신경 세포와 효율적으로 통신하면서
도 주변 잡음을 억제하기 위하여 대상 세포와 비슷한 것이 이상적이다.
따라서 현재 제작되고 사용하고 있는 MEA는 전극의 직경이 10∼100 µm
인 경우가 많다. 하지만 PDMS 기판 위에 10um의 금속 도선을 제작하는
것은 쉽지 않은데, 이는 사진공정 수율이 나쁘기 때문이다. 그래서 몇몇
연구자들은실리콘등의다른기판위에금속도선을제작한후, PDMS표
면으로전사시키는방법을이용하기도한다 [66]–[68].하지만사진공정을






의 열팽창율이 금속, 실리콘 그리고 감광제에 비해 매우 높다. PDMS의
열팽창계수는 310 ppm/K이고실리콘웨이퍼는 3 ppm/◦C로,사진공정의
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열처리과정에서열팽창에의한박막깨짐과같은문제가발생한다.셋째,
PDMS는 아세톤과 같은 솔벤트 흡수율이 높아서 장시간 노출되는 경우,





용하고 있지만, MEA의 물리적인 구조는 모두 유사하다[42], [44], [69],
[70]. 기본적으로 다채널 전극은 신호를 기록하거나 자극하기 위한 전극
부분을제외한영역이절연체로덮여있다.이를통해도선과생체조직이
절연되고전극을통해서만신호를기록하거나자극을가할수있게된다.




도금을 통해 전극의 표면에 금속을 두껍게 쌓아올려 절연체 표면위까지
전극을 끌어 올리는 방법을 이용하거나[44] 산소 플라즈마 처리를 통해
일시적으로 폴리머의 표면을 친수성으로 바꾸어 공기가 쉽게 빠져날 수
있는 환경을 만들어 사용하였다[56]. 하지만 도금의 경우, 전극의 표면적
을넓혀전극임피던스에영향을주고,다채널의경우고르게도금이되지










그림 1-7.요철구조를갖는기록전극: 100 µm두께의 (a)레이저를이용한
PDMS기반의 전극 제작(호주); (b) 건식식각을 이용한 패럴린 전극 제작
(미국); (c) 건식식각을 이용한 폴리이미드 전극(스위스); (d) 습식식각을
이용한 PDMS전극(대한민국)
1.3.3 자극전극문제
신경 조직에 전극을 통해 전기 자극을 주는 것은 전류 밀도와 밀접한
연관이 있다. 과도한 전류를 신경 조직에 인가하면 신경 조직을 구성하
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고 있는 뉴런이 손상될 수도 있고, 전극을 부착한 부위에 생성되는 높은






이용하면 특정 위치의 신경 조직에 과도한 에너지가 전달되는 것을 막을
수있다.따라서본연구에서는이를바탕으로전극의구조에따른전류밀
도분포를유한요소해석(finite element method, FEM)을통해정량적으로
분석하고, PDMS를기반으로전극을제작하는방법을제안하고자한다.
그림 1-8. 자극 전류의 허용 범위: 전류 (밀도)는 세포 활성화 문턱값보다
는 높고, 전극이 손상되지 않는 한계인 전하 주입 한계보다 낮아야 한다.









그림 1-9. 요철 구조를 갖는 전극의 전류 밀도 분포[80]: (a) 평판형 원형
전극의실험환경; (b)전극입구에서의전류밀도분포
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이러한 문제로 인해 단층으로 제작된 PDMS기반의 MEA가 주로 사용되
고있다.호주 Lovell교수팀에의해 PDMS를이용한다층미세전극이발
표되었으나[81], 그림 1-10에서 볼 수 있듯이 층과 층사이를 연결하는 구
조가 아니라 층과 층이 독립적으로 존재하는 구조이다[81]. 기존의 인쇄
회로 기판에서는 층과 층을 연결하기 위해 연결통로(via) 구조를 사용하
였지만, PDMS의물질의경우식각이나금속증착에어려움이있어연결
통로를 만드는데 어려움이 있다. 따라서 본 연구에서는 연결통로 구조를








가장 유사하여 신체의 미세 움직임에 의한 세포 손상을 예방할 수 있고,
순응력이 좋아 굴곡이 심한 신경 조직 표면을 따라 잘 부탁된다. 이러한
특성은기록전극측면에서,전극이목표한신경조직표면에잘밀착하여






상기의 목표를 달성하기 위해서 다음의 순서로 공정 기술을 개발하고
자 한다. 첫째, 미세 도선을 안정적으로 제작하기 위한 공정 기술 개발이
필요하다. 이 기술에는 PDMS의 높은 열팽창율을 제어하기 위한 기술과
PDMS의표면처리를통해금속이안정적으로증착될수있게하는기술이
포함된다.둘째,기록전극측면에서구조적으로발생하는전극위의요철
을 제거하여 공기가 갇히는 현상을 영구적으로 해결하는 법을 고려하여
새로운 공정을 개발해야 한다. 셋째, 안정적인 신경 자극을 위해 균일한
전류 밀도 분포를 갖는 전극 구조를 시뮬레이션하고 이에 적합한 전극을
개발하여야한다.넷째,전극의고집적화를위해층과층을연결할수있는
연결통로구조제작기법을개발한다.그리고마지막으로제작된MEA를
이용하여 동물실험을 진행함으로써 전극의 성능을 평가한다. 본 논문은
상기의 과제를 해결하고 PDMS기반의 유연한 표면형 다채널 전극 제작
공정을개발하여검증하는데초점을맞추었다.
본논문의제 2장에서는기존의반도체공정을수정없이 PDMS에적용
하는데 따른 문제점과 수정된 공정기법을 소개한다. 그리고 기존 전극의
21
구조적인특징때문에발생하는문제를기술하고,그해결을위한새로운
전극 디자인을 소개한다. 고집적 전극용 다층기판을 위한 연결통로(Via)
제작기법도제안한다.제 3장에서는제안한공정기술과전극구조를수행
한결과를기술한다.제안한공정기술의타당성을기술하고,제작한전극





이 장에서는 추후 자세히 설명할 기록, 자극 전극 그리고 다층 기판을
위한 구조물 제작에 공통적으로 사용되는 PDMS 기반의 반도체 공정 기
술을 소개한다. 기존의 기록 전극과 자극 전극의 문제점을 설명하고, 그






영역만식각을통해외부로노출된다 [53], [81], [82].기존의 PDMS기반
의전극도동일한구조를갖고있으며,이러한구조를제작하기위해서는
두가지의 중요한 공정이 확립돼야 한다. 첫째, PDMS 박막위에 안정적
으로 금속 박막을 형성하고, 패터닝하는 공정이 필요하다. 둘째, PDMS
박막을 식각함으로써 도선을 외부로 노출시켜 전극을 제작하는 공정이
확립되어야한다.하지만상기의두가지공정은 PDMS를기반으로하는
경우, PDMS의특성으로인해기존의반도체공정을그대로적용하기어





안정적으로 금속 박막을 증착하기 위해서는 PDMS 표면과 금속간의
접착력이 매우 중요하다. 그림 2-1은 PDMS의 화학 구조인데, 이를 통해
물리적인 특성을 살펴볼 수 있다. PDMS 표면의 메틸(Methyl)기는 분자
간의 인력을 낮추며, 이로 인해 표면 에너지와 표면 장력이 낮다. 그리고
실록산(Siloxane)주쇄의유동성은메틸기의효과를최대화시키는역할을
한다.따라서, PDMS는표면보호효과가우수하고분산능력도뛰어나다
[83]. PDMS의 표면의 메틸기는 매우 안정한 상태로 존재하기 때문에 금
속원자가 결합하기 어려워 금속 박막을 제작하기 어렵다. 이와같은 특성
으로 인해 안정적으로 금속 박막을 제작하기 위해서는 금속을 증착하기





전기적인 방전으로 인해 생기는 전하를 띤 양이온과 전자들의 집단을
플라즈마라고 부른다. 물질 중 가장 낮은 에너지 상태는 고체이며, 이 상
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태에서 에너지를 받아서 차츰 액체, 기체로 상전이가 된다. 그런데 기체
에 더 큰 에너지를 주입하면 상전이와는 다른 이온화된 입자들, 즉 양과
음의 총 전하수는 거의 같아서 전체적으로는 전기적인 중성을 띄는 플라
즈마 상태로 변환한다. 반도체 공정에서는 저온 글로우 방전 플라즈마를
이용하여플라즈마식각(Plasma Etch)및증착(Plasma Enhanced Chemical
Vapor Deposition, PECVD),금속이나고분자의표면처리,신물질의합성
등에서 이용하고 있고 공정의 미세화, 저온화의 필요성 때문에 플라즈마
공정이점차확대되고있는추세이다.특히,산소플라즈마공정은다양한
물질의표면에너지를높이는데많이사용되고있다.
PDMS는 표면에너지가 낮아 소수성(hydrophobic)인데, 산소 플라즈마









HEMA를 이용한 하이드로겔(hydrogel) 폴리머는 높은 친수성과 우수
한 광 투과율 등의 특성 때문에 현재 콘택트렌즈 제조에 가장 널리 사용







바꾸었다 [64]. 그림 2-4는 물방울 접촉각을 통해 PDMS 표면의 소수성
변화과정을 나타낸 그래프이다. HEMA 처리된 PDMS 박막은 물방울 접
촉각이 15일동안 50°이하로유지되고,산소플라즈마처리를한샘플은
약 100°까지 접촉각이 커지는 것을 볼 수 있다. 이와 같이 HEMA 처리를
한 PDMS표면은장시간친수성을유지하여후속공정에도움을준다.
그림 2-4. HEMA공정으로개질된 PDMS표면의소수성회복[64]
2.1.1.3 박막접착력실험
PDMS 표면에 증착된 금속 박막의 접착력을 실험하기 위한 실험방법
은 다양하게 고안되어 있다. 정량적인 방법으로 많이 사용되는 방법은 4
점 굽힘 실험(4-point bending test), 직접 당김 실험(direct full off test), 기
포실험(blister test)등이있고정성적인방법으로는테이프실험(tape test)
이 있다. 정확한 부착력을 측정하기 위해서는 정략적인 방법을 이용하는




가능하다. 정성적인 방법을 대표하는 스카치(scotch) 테이프 실험[67]은
일정 길이의 접착 테이프를 박막 표면에 붙였다가 떼어내면서 접착력을
평가하는방법(그림 2-5)을실시하였을때,박막이접착테이프에붙어기
판으로부터떨어져나온다면접착테이프와박막사이의접착력이박막과
기판상의 접착력보다 크다고 말할 수 있다. 이 방법은 합격, 불합격 여부
만을판정할수있는정성적인방법이지만박막에접착테이프를붙일때
압력을조절하고,접착테이프를떼어낼때,각도및속도를일정하게유지
하면 반정량적인 결과를 얻을 수도 있으며, 신속하게 접착력을 평가하고
비용이저렴하다는장점이있다.
본 연구에서는 상기의 3가지 표면 처리를 한 PDMS 박막을 준비한 후,




기에서는 E-Gun증착기(ZZS550, MAESTEK, KOREA)를사용하였다.실
험에는 각각 2.5N/100mm의 접착력(810, 3M, USA), 14N/100mm의 접착
력(483, 3M, USA)을 갖는 2종류의 테이프를 사용하였다. 테이프 조각을
금박막에붙인후,힘을고르게전달하기위해슬라이드글래스를테이프
위에 올려놓고, 500 g의 추로 5분간 눌러주었다. 이 후, 테이프를 웨이퍼
와 수직한 방향으로 떼어내는 실험을 수행하였다. 산소 플라즈마 처리만
한 표본을 각각 1시간, 24시간 상온에서 보관한 후에 테이프 실험을 진
행하였다.마찬가지로 HEMA처리와 (3-Mercaptopropyl)trimethoxysilane






으로, 수십 µm에서 수백 µm 크기가 많이 사용된다 [86]. 최근 보다 높은
해상도의전극이요구됨에따라금속도선과전극의크기역시같이작아




표면으로 옮기는 것이다. 하지만 이 방법은 기존 방법과 비교하여 공정
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이 복잡하고 재현성이 떨어지며, 굴곡이 있는 표면에는 금속을 전사하기
어렵다는단점을가지고있다.
널리알려진금속패턴제작방법에는크게건식,습식식각과리프트오
프(lift-off)가 있다 [87]. 두 기술 모두 사진공정을 통해 감광제 마스크를
PDMS 박막 위에 제작해야하는 공통점을 가지고 있다. 따라서 사진공정
중의열처리공정에서 PDMS의팽창으로인한문제를해결하는것이매우
중요하다. 또 다른 문제점으로 건식식각을 이용하여 금 박막을 패터닝하
는 경우, 식각 잔여물이 남는 단점이 있고 리프트오프를 사용하는 경우,
PDMS가 솔벤트에 노출되는 시간이 길어지는 단점이 있다. 이러한 문제
점들로인하여직접 PDMS층위에제작할수있는금속도선의폭은최소
수십 µm 수준이었다[56]. 하지만 이러한 수준의 선폭은 기존의 반도체









이 패턴을 마스크로 이용하여 금속 패턴을 진행하는 것이 일반적인 금속
도선제작순서이다.하지만리프트-오프기법의경우에는 PDMS표면에
바로 감광제를 도포해야 하는데, 표면이 소수성을 띠기 때문에 감광제가





극 구성 물질의 열팽창률을 비교한 그래프이다. PDMS의 열팽창 계수는
310 ppm/K로 공정에 사용되는 어떤 물질보다도 높다. 이로 인해 열처리
과정에서 PDMS위에도포된감광제나금속박막이깨지는현상이발생하
는데,그림 2-7은열팽창으로인해생기는다양한균열을보여준다. PDMS
상부의 감광막뿐 아니라 금속층 심지어는 PDMS 박막 자체에도 균열이
발생하게 된다. 균열이 가장 빈번하게 발생하는 공정은 감광막을 현상하
기 위해서 현상액에 넣는 과정 그리고 열처리공정 후 상온에서 샘플을
식히는과정에서빈번히발생하는것을확인할수있었다.본연구에서는
이러한문제점을해결하기위하여샘플의온도변화를최소화하고금박막
을 PDMS에 증착한 후, 사진공정을 진행함으로써 금속 박막이 PDMS의
열팽창을상쇄시킬수있도록공정을설계하였다.
2.1.2.2 리프트-오프방법
리프트-오프는 금속 패턴을 하기위한 방법으로 널리 쓰이는 방법 중
하나로,음성감광제를이용하여역방향의경사를갖는구조물을만든후
에 열 증착 같은 비등방성 증착으로 금속을 증착하는 것이다. 리프트-오
프를 사용하는 경우에는 감광제를 제거하기 위해서 아세톤(actone)이나
피롤리돈(pyrrolidone) 등의 유기용매에 샘플을 장시간 담가두어야 한다.
하지만 PDMS는 장시간 유기 용매에 노출되면 팽윤(swelling)이나 용해
(solubility)가 발생하여 본연의 성질을 잃게 된다. PDMS는 중합체 내의




[91]. 팽윤 현상이 발생하면 PDMS 구조물의 질량 증가와 함께 물리적인
변형도발생하기때문에,전극의내구성을떨어뜨릴수있다.특히,금속과






간의 용해도가 더 높다. 따라서 δ값을 통해 물질의 팽윤 현상을 유추할
수있는데, δ값이 PDMS와비슷한유기용제일수록 PDMS의팽윤현상이
심하게나타난다.용해도매개변수는용액의응집성에너지밀도(solution




그림 2-7.열팽창에의한박막균열: (a)감광막(DNR-L300-40, DONGJIN,






다. 표 2-1는 다양한 물질의 용해변수와 PDMS의 팽윤비(S)를 보여주며,
용해변수가 PDMS와유사할수록팽윤현상이두드러지게발생한다.
표 2-1. Hildebrand용해변수및 PDMS팽윤비[89]












N-methylpyrrolidone (NMP) 11.1 1.03
tert-butyl alcohol 10.6 1.21
ethyl alcohol 12.7 1.04






발생시킨다. 플라즈마는 이온화된 기체를 가리키는 것으로 전기적으로
중성인원자혹은분자가자신이보유하고있던전자를잃거나추가로확
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보함으로써, 양전하 또는 음전하 상태로 바뀌면서 이온화되는 현상이다.
이온화에의해생성된추가전자도연쇄반응(Avalanche)에의해또다른
이온화를 일으키면서 이온의 수가 기하 급수적으로 늘어나게 되는데, 이
상태를 바로 ’플라즈마 상태’라고 한다. 플라즈마 상태에서 해리된 반응
성 원자(Radical Atom)가 웨이퍼 위를 덮고 있는 막질 원자와 만나 강한
휘발성을띄면서표면에서떨어져나가면식각이이루어지게된다.
건식식각과정에서는몇가지유의해야할사항들이있는데,첫째는균
일도(Uniformity)를 유지하는 것이다. 균일도란 식각이 이루어지는 속도
가웨이퍼상의여러지점에서얼마나동일한가를의미하는데,일정한시
간동안공정을진행한상태에서웨이퍼의부위에따라식각속도가다른
경우, 형성된 모양이 부위별로 다르게 되어 특정 부위에 위치한 도선의
경우 단선되는 등의 불량이 발생하거나 특성이 달라지는 문제가 발생할





의미하는 인자로 마스크의 식각률은 식각하려는 막의 식각률 보다 낮은
것이일반적이다.
본연구에서는반응성이온식각장비(RIE, Oxford etcher 80 plus, UK)
를 이용하여 금을 건식식각하는 실험을 사전 진행하였다. 금의 건식식각
에는 염소(Cl2), 아르곤(Ar) 가스를 주로 사용하여 식각한다. 그림 2-8는




낮은 AuCl3가 반드시 발생하게 되고, 특히 130 ◦C 이상에서는 휘발성이
거의없는 AuCl로변할수있다 [87].이러한잔여물을제거하기위해서는
샘플을높은온도로유지해야하는데, 2-2는금과티타늄의염소화합물의
휘발온도를 나타낸다. 표에 따르면 AuCl3는 0.01 Torr 압력, 150 ◦C 이상
에서 기화하고, AuCl은 0.01 Torr 압력, 520 ◦C 이상에서 기화하는 것을
알 수 있다. 하지만 PDMS 열화(degradation)온도가 약 340 ◦C로 모든 잔
여물을 기화시키기에는 PDMS의 손상이 우려된다. 열에 의한 PDMS의
열화 특성을 확인하기 위해 2×2×0.1 cm 시편을 제작하였다. PDMS는
Sylgard 184를 사용했으며 주제와 경화제 비율을 10 대 1 비율로 섞은 후
공기를 진공 챔버에서 제거하여 시편을 제작했다. 실험은 시편의 무게변
화를 측정하는 방법으로 사용하였다. 초기 PDMS 시편의 무게를 측정한
후, 350 ◦C, 400 ◦C, 450 ◦C의 열판(Hotplate)에서 2, 5, 10, 15, 20분 동안
가열한후시편의무게변화를측정하였다.





0.01 Torr 0.1 Torr 1 Torr
AuCl 520 680 920
AuCl3 150 185 220
TiCl3 -68 -45 -16
2.1.2.4 습식식각방법
습식식각 공정은 일반적으로 식각 용액에 웨이퍼를 넣어 액체와 고체
간 화학반응에 의하여 식각 가공이 이루어지는 것을 말한다. 습식식각은
보통등방성(isotropic)식각을의미하며,실리콘웨이퍼표면에형성된산
화막 등을 선택적으로 식각하는 데 매우 광범위하게 사용되어지고 있다.
그림 2-9(a)는식각과정을나타내고있는데,우선반응할화학물질이식각
시키고자 하는 표면에 공급되고, 공급된 화학물질과 식각될 표면 사이에
서화학식각이일어난후,반응이끝난생성물질이외부로떨어져나오는
순서로 진행된다. 이러한 습식공정을 이용하여 금속층을 원하는 모양으
로 식각하기 위해서는 감광제를 이용하여 식각 용액이 금속층과 접하지
못하게하는보호막이필요하다.일반적으로등방성습식식각을이용하여
제작할 수 있는 패턴의 크기는 3 µm로 알려져 있는데, 그림 2-9(b)에서처
럼 언더컷 현상이 발생하기 때문이다 [87], [92]. 습식식각은 화학반응을
이용하기 때문에 건식식각보다 선택비가 우수하다. 하지만 식각 용액에
웨이퍼를 침지하는 과정에서 웨이퍼의 위치에 따라 식각정도에 편차가
발생할 수 있으며, 시간이 흐름에 따라 식각률이 조금씩 변하는 단점이
있다. 그리고 DIW(de-ionied water)를 이용하여 세척하고 건조하는 과정
에서얼룩이발생하기도하므로공정에주의가필요하다.
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표 2-3은 다양한 금 식각 용액의 특징을 나타내는 표이다. 이중 가장
잘 알려진 식각용액은 염산과 질산을 이용한 왕수이다. 왕수 속의 이온
화된 염소가 금과 반응하여 AuCl−4가 생성되면서 금이 식각된다. 왕수를
이용한식각은약 10 µm/min로매우빠른편이지만,부식성이강하고식
각률이 불안정하기 때문에 미세 공정에는 적합하지 않다. 이를 보완하기
위해 물에 희석하는 방법이 많이 사용되고 있지만, 여전이 식각 안정성
이 문제가 되고 있다. 다른 습식식각액으로 염기성 시안화 용액(alkaline
cyanide solution)이 있다. KCN과 O2를 물에 녹인 용액이 대표적이며, 공
정중에 HCN가스의발생을피하기위해염기성영역(pH¿10)에서공정을
수행해야한다. 시안화이온이 금과 반응하여 Au(CN)−2를 생성하며, 식각
률은 약 60 nm/min이다. 염기성 시안화 용액은 표면 조도(roughness)와








때문에 생체실험용 디바이스 제작에 적합하다. 그러나 식각의 비균일성
과 언더컷 현상이 단점으로 지적되고 있다 [93]. 이 밖에도 테트라하이드
로퓨란(tetrahydrofuran, THF)을 기저물질로 하여 Me2dazdt.2IBr을 혼합
한 식각 용액은 식각율이 약 30 nm/min로 미세 패턴을 제작하는데 사용
되고 있고, 물을 기반으로 하는 식각액보다 균일한 식각 표면을 갖는다
[94]. 또 아세톤과 Et4TDS/I2(iodine tetraethylthiuram disulfide)을 혼합한
38
용액은약 50 nm/min의식각률을보인다 [95].마지막으로 SOCl2(thionyl
chloride)와 피리딘(pyridine)의 혼합액은 수 일에 100 nm로 매우 느리다
[96]. 솔벤트를 기반으로하는 식각용액은 모두 하드마스크가 필요한데,
이는대부분의감광제가솔벤트에쉽게녹기때문이다.따라서금속마스
크를 제작하는 추가공정이 필요하고, 사용되는 솔벤트의 독성이 강하기
때문에생체용전극제작공정에는적합하지않다.
본연구에서는요오드-요오드화칼륨용액(KI:I2:Water = 4 g:1 g:40 mL)
을이용하여금을식각하고 BOE(Buffered Oxide Etchant, HF:Water = 1:27
(v/v))를이용하여티타늄을식각하였다.연구에사용한식각용액의식각
률은금은약 200 nm/min이고티타늄은약 180 nm/min이었다.이용액을
이용하여 최소 선폭이 5 µm의 금 도선을 제작하였으며, 생체적합성 실험
을통해전극의독성을실험하여안정성을검증하였다.










































































































































































제작한 금 도선의 전기적 성질이 외부의 물리적인 힘에 의해 어떻게
변하는지 확인하기 위하여 도선 길이 방향의 인장력 실험을 수행하였다.
실험을 위하여 도선폭은 5, 10, 20, 40 그리고 80 µm로 설계하였고 도선
길이는 5 mm로하여크롬마스크를제작하였다.실험의편의성을위하여
도선 끝에는 가로세로 5 mm 크기의 패드를 제작하였다. 상기의 시편은
금속 도선에 따른 특성을 함께 실험하기 위하여 50, 100 그리고 200 nm
두께로 금을 증착하였고, 접찹층인 티타늄은 금의 10% 두께로 증착하였
다. 금속은 열증착기(MHS-1800, 무한진공, 한국)를 이용하여 티타늄은
3 Ås−1, 금은 10 Ås−1로 증착하였다. 초기 저항은 시편에 인장력이 전혀
주어지지않는환경에서측정하기위하여,샘플을실리콘기판위에서떼
어내지 않고 멀티미터를 이용하여 측정하였다. 시편의 외곽을 절단하고
샘플을 70% 에탄올에 10분간 침지한 후 인장력 실험을 위한 시편을 획
득한다. 그림 2-10은 인장력 실험 구성 환경을 보여준다. 인장시험기(사
이언스타운, 한국)는 PDMS 시편의 양쪽을 잡은 후, 노브를 돌려 시편에
힘을 가할 수 있게 구성되어 있다. 인장력을 가하는 동안에 멀티미터를
이용하여 도선 저항을 측정하였다. 시편의 사각형 패드에 전도성에폭시
를 이용하여 전선을 부착한 후 멀티미터에 연결하였다. 전선의 끝부분은
패드에물리적인손상을최소화하기위하여둥그렇게구부려서접촉시켰
다. 인장력 실험과 더불어 굽힙 환경에서 금 도선의 신뢰성 확인을 위한
실험을 진행하였다. 실험에 사용한 시편은 인장력 실험에 사용한 시편과
동일한 방법으로 제작하였다. 그림 2-11은 굽힘 실험 구성 환경을 보여





금속 전극은 절연체로 덮여있지 않고 외부에 노출되어야만 신경세포
와 통신을 할 수 있다. 따라서 PDMS에 구멍을 제작하는 일은 미세 전극
제작에 있어 매우 중요한 부분이다. 이를 위하여 다양한 방법이 연구되
고 있다. 첫번째로 사용되는 방법은 건식식각(Dry Etching)이다(그림 2-
12(a)). 경화된 PDMS는 건식식각률이 매우 낮기 때문에 식각을 위해서
알루미늄이나 금으로 제작된 마스크가 필수적이다. 따라서 PDMS 박막
위에 금속을 증착하고 다시 금속을 사진공정을 이용하여 패터닝하는 과
정이필요하다.이후,반응성이온식각기(RIE, reactive ion etcher)를이용
하여물리적,화학적으로식각을한다. PDMS를식각한후에는다시금속
마스크를제거하게된다 [53], [88], [97].건식공정은 PDMS구멍의벽면










건식식각에 비해 매우 빠른 식각율(1.8 µmmin−1)을 갖는 장점을 가지지
만, 언더컷 현상이 매우 심하기 때문에 해상도가 낮아지는 단점이 있다
[98].세번째방법은다양한레이저(ND:YAG, CO2 등)를이용하여 PDMS
를 태워서 제거하는 방법이다(그림 2-12(c)). 건식, 습식식각과 비교하여
금속마스크와같은사전공정이필요하지않기때문에제작방법을단순
화 시킬수 있다는 장점이 있다 [99], [100]. 하지만 열을 이용하여 PDMS
를 태우는 과정에서 재가 남는 현상이 있으며, 높은 열로 인하여 PDMS
고유의 유연한 특성이 사라지기도 하며, 광학적으로 투명한 성질로 인하
여하부에있는금속박막이손상을입는경우도발생한다.네번째방법은





가 두껍게 올라오기 때문에 박막의 균일성이 떨어진다 [60]. 마지막으로
최근에 개발된 광감응형 PDMS(Photodefinable PDMS)을 이용하여 직접








(a) 건식공정 (b) 습식공정







서 이를 보완하기 위한 방안으로 감광제를 이용하여 경사진 벽면을 갖는
희생 구조물을 제작하고 PDMS를 두껍게 도포한 후, 전체적으로 식각하




기 때문에 희생 구조물의 제작이 필수적이다. 감광제를 이용한 사진공정
에서는 2가지측면을고려해야한다.하나는감광제의특성이고두번째는
노광기의특성이다.감광제는빛을받아물질의특성이변하여후속처리
를 통하여 빛을 받은 부분과 그렇지 않은 부분을 선택적으로 제거할 수
있는 물질이다. 감광제에 빛을 쪼이면 감광제가 빛과 반응하여 화학구조
가바뀌고현상액에반응하는속도가달라진다.빛을쬔부분이현상액에
녹아 없어지면 양성, 빛을 받지 않은 부분이 녹아 없어지면 음성이라고
정의한다. 감광제를 현상하여 보면 노광량에 따라서 현상후의 두께가 달
라지는데, 이상적인 감광제는 한계 노광량을 넘기면 완전히 현상되고 그
이하에서는전혀현상되지않는다 [103].그러나실제감광제는노광되지
않은 부분도 약간씩 현상되고 노광량에 따라 감광제의 현상 속도가 달





Contact), 하드 컨택(Hard Contact) 그리고 진공 컨택(Vacuum Contact)으
로나눌수있다.마스크와웨이퍼가가까울수록해상도는향상되지만마
스크가먼지등에오염될수있고감광제막이손상될수있다.하지만반대
로 마스크와 웨이퍼 사이를 띄우면 마스크를 오염으로부터 보호할 수 있
지만마스크와웨이퍼사이의공간으로인한회절현상즉,광원이마스크
패턴 경계부분에서 더 많이 회절하게 만들기 때문에 해상도가 떨어지게
된다. 하지만 이는 감광제 구조물의 경사를 조절할 수 있는 단서가 된다
[104]. 그리고 그림 2-14와 같이 노광시간에 따라서도 현상 후의 감광제
구조물에 변화가 있다. 빛이 감광제 박막의 내부로 들어가면서 감광제의
특성을 변화시키고 현상액에 반응하거나 반응하지 않게 만들게 된다. 하
지만 빛이 박막을 투과하여 들어가는데는 시간이 필요하기 때문에, 이러
한 특성을 이용하여 노광시간을 줄이면 감광막의 상부가 하부보다 상대





높이를 낮추는 방법을 이용하였다. 다른 방법으로는 PDMS 박막을 얇게
스핀 코팅하는 방법[56]이 있지만 이는 박막의 두께가 불균일하게 되고
감광제 위에 얇은 PDMS 막이 형성 되어 정상적인 패터닝이 이루어지지
않는 경우가 빈번히 발생한다(그림 2-12(d)). 이러한 현상이 나타나는 이
유는 PDMS의물리적인특성때문이다. PDMS표면의메틸(Methyl)기는
서로간에낮은인력으로인하여낮은표면에너지와낮은표면장력(2-4)
을 갖고 실록산(Siloxane)주쇄의 유동성은 메틸기의 효과를 최대화 시키
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그림 2-13.노광거리에따른감광제특성 (a)사진공정중감광제와마스크
사이의 거리를 조절 (b)최소거리를 사용하면 빛의 회절이 거의 발생하지
않음 (c)거리를 일정량 두면 빛의 회절이 발생하여 감광제 구조의 벽면
경사를조절할수있음




중요한 요인이 된다. 그리고 분자간의 인력이 자기 때문에 표면 장력이
낮으며, 물체의 표면에 얇고 넓게 분포하려는 경향을 갖게 된다. 따라서
PDMS는 표면 커버리지(Coverage)가 우수하고 분산 능력도 뛰어나지만,
점성이 높기 때문에 얇게 PDMS 박막을 형성하기 위해서는 부탄올(tert-
butanol)과같은유기용제로점성을낮추어코팅하거나,높은속도로장시
간스핀코팅해야한다.
스핀코팅을 통해 두께 5 µm이하의 PDMS 박막을 얻기 위해서 유기용
제와 경화전의 PDMS를 섞어서 점도를 낮추는 방법이 많이 사용되고 있
다[106].본연구에서는기존연구를바탕으로 5∼10 µm두께의 PDMS박
막을얻기위해다양한기저물질위에서스핀코팅실험을진행하였다.사
전처리가전혀되어있지않은웨이퍼,불화탄소중합체가코팅된웨이퍼
그리고 PDMS와 HEMA처리가 된 웨이퍼 위에서 각각 PDMS농도를 변
화시키면서 실험을 하였다. 음성 감광제(DNR300-40, 동진쎄미켐, 한국)
를 이용하여 7um 높이의 희생 기둥을 세우고, 고속으로 PDMS를 스핀
코팅하여 상온에 2시간 보관한 후, 75 ◦C에서 4시간 경화시킨다. 그 후,
구조물과멀리떨어진위치에서의 PDMS박막두께와구조물근처에서의
박막 두께를 측정하여 박막의 균일성을 확인하였다. 그리고 전극 및 패
드의 외부 노출을 위하여, PDMS를 습식식각하여 PDMS 박막에 구멍을
제작하였다. 다른 방법으로 PDMS를 두껍게(희생기둥의 높이와 유사하
게)코팅한후,박막을전체적으로습식식각하여감광제기둥을노출시킨
후유기용매로감광제를제거하는방법을사용하였다.두가지의공정방












구조를 가지고 있다. 유연한 기판 위에 금속 도선을 배치하고, 다시 금속
도선을 절연체로 덮은 후, 도선위의 절연체를 식각함으로써 신경 조직과
인터페이스하는 미세 전극을 만든다. 하지만 이러한 제작 기법을 따르면
미세전극위에항상요철이발생하게되고,이구조는전극과신경조직사
이의 거리를 떨어뜨려 신호의 품질을 저하시키며, 요철에 공기가 갇히는
현상이 발생하여 신호 기록을 방해하게 된다. 뇌와 같이 부드러운 신경
조직영역에서는이러한요철에의한신호열화가심하지않은편이다.그
이유는세포의재분포(repopulation)현상으로인하여신경세포의일부가
요철 구조 안쪽으로 밀고 들어가기 때문이다 [107]. 그러나 척수 신경과
같이 축삭돌기가 밀집되어 비교적 단단한 영역에서는 재분포 현상이 일
어나지 않기 때문에 기록 성능 열화가 발생하게 된다. 기존에는 이러한
공기갇힘현상을완화하기위해서산소플라즈마처리를통해 PDMS표
면을 친수성으로 개질하는 방법을 사용하였으나 플라즈마 처리 후 일정
시간이 지나면 PDMS 표면이 다시 소수성으로 변하기 때문에 영구적인
해결방법이아니었다.따라서이번장에서는미세전극위에요철이발생




나타낸다. 전극, 패드 그리고 전선은 모두 금으로 제작되었고, 나머지는
모두 PDMS로 만들어져 있다. 상용 ZIF 제품을 이용하기 위하여, 인터페
이스패드의규격은 200 µm폭, 300 µm간격으로제작하였다.그림2-15(b)
는 파란선에서의 단면도를 보여준다. 제작한 MEA의 두께는 약 150um
이지만 두께는 PDMS 스핀코팅 속도를 통해 쉽게 조절할 수 있다. 전극,
패드그리고도선모두하나의연결체이며,조직과접촉하는전극부분과
컴퓨터 인터페이스에 이용되는 패드 부분만 그림2-15(b)와 같이 도선이
구부러져 표면에 노출된다. 이러한 플라토 전극 구조는 전극이 신경 조
직에 쉽게 접촉할 수 있도록 도와줄 뿐 아니라, 전극과 신경 조직사이에
공기가 트랩되는 현상을 개선하여 기록 전극의 성능을 향상시킨다. 이런
특성을 바탕으로 뇌조직이나 척수 표면에 전극을 부착한 후, 신호가 기
록되는 위치를 찾아서 전극의 위치를 쉽게 재조정할 수 있어 실험 환경
구축이용이해진다.
2.2.1 플라토전극제작공정
그림 2-16은 플라토 전극의 제작 공정이다. 제일 먼저 세척한 실리콘
웨이퍼에 3 µm두께의패럴린박막을 CVD장비(PDS 2010, SCS INS,미
국)를 이용하여 증착한다. 이 층은 금속이 실리콘과 만나지 못하게 하는
역할을 하며, 최종적으로 디바이스가 웨이퍼로부터 잘 떨어질 수 있도록
도와준다 (그림 2-16(a)).
감광제 희생 기둥을 패러린 박막 위에 제작한다(그림 2-16(b)). 연구에
사용한음성감광제(DNR-L300-40,동진쎄미켐,한국)를 1300 rpm으로 20
초간스핀코팅하면약 7 µm두께의박막을얻을수있다.동일한조건으로
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그림 2-15. 신경 기록용 전극 구조 (a) 기록용 플라토 전극의 사시도 (b)
전극의단면도
감광제를 2회 코팅하면 약 20 µm 두께의 박막을 얻을 수 있다. 첫번째 감
광층을코팅하고 95 ◦C로 90초간열처리한후,다시동일한조건으로감광
제를코팅한다.두번째코팅을마친샘플을 110 ◦C로 90초간다시열처리
한 후 노광기(MA6 Aligner, karl-suss)를 이용하여 18 s(25 mW/cm2)동안
노광한다.이때,희생기둥의경사를조절하기위하여웨이퍼와마스크사
이에 160 µm두께의투명 PET필름을끼워샘플을노광한다.필름의두께
와 노광시간을 조절함으로써 기둥의 경사 각도를 조절할 수 있음을 사전
연구를 통해 확인하였다. 패럴린과 PDMS 박막 사이의 접착력을 높이기
위하여산소플라즈마(RIE 80 plus, Oxford Instrument)처리를수행한다.
PDMS (Sylgard R⃝ 184, Dow Corning)를 1000 rpm으로 30초 동안 스핀
코팅한 다음 80 ◦C의 오븐에서 1시간동안 경화시킨다(그림 2-16(c)). 경
화 후 TBAF용액을 이용하여 PDMS를 전체적으로 식각한다. TBAF용액
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은 TBAF(tetrabutylammonium fluoride, Tokyo Chemical Industry,일본)과
NMP(n-methylpyrrolidone, Tokyo Chemical Industry,일본)을 1:15(v/v)로
혼합하여 제작한다. 습식식각 후 남아있는 감광제는 NMP으로 세척하고
마지막으로 IPA(isopropyl alcohol)로 세척한다. 다시 물로 세척한 후에 5
분동안초음파세척을수행한다.
구멍을가진 PDMS박막에금을증착하기전,금속과의접촉력을높이
기 위하여 산소 플라즈마를 이용하여 PDMS와 패럴린 박막 위에 HEMA
(hydroxyethyl methacrylate,대정,한국)를중합한다.중합방법은 3단계로
구성되는데, 1단계는샘플에산소플라즈마를 30초동안처리하여HEMA
가 안정적으로 결합할 수 있도록 표면에너지를 높여준다. 플라즈마 장비
의공정조건은기압 75 mTorr,산소유량은 20 sccm그리고파워는 100 W
로모든단계에서동일하다. 2단계는HEMA를 1500 rpm으로 30초간스핀
코팅하고, 마지막 3단계에서 다시 산소 플라즈마를 1분간 처리하면 양쪽
친화성(ampiphilic)을갖는 HEMA박막을중합할수있다.이후에, E-Gun
증착기 (ZZS550,마에스텍,한국)를이용하여티타늄과골드를증착한다.
금과 PDMS는 접촉력이 나쁘기 때문에 티타늄을 사이층으로 두어 접촉
력을 향상 시킨다. 전극의 제작에 금을 사용하였지만, 최근의 전극 제작
추세에따라 Pt, Ir oxide또는 TiN을사용하는것도가능하다.




습식식각하고,티타늄이노출되면 4% BOE(buffered oxide etcher)를이용
하여 약 10초 동안 식각한다(그림 2-16(f)). 이 후 경화되지 않은 PDMS
를 700 rpm속도로 1분간경화된 PDMS박막에스핀코팅하여장치를완성
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하게된다(그림 2-16(g))).이때, PDMS와 PDMS끼리의접착력을높이기
위해 산소 플라즈마 처리를 수행해야한다. 최종적으로, ND:YVO4 레이
저(3500-Smart PS, DPSS System, power 2.7W, speed 5mm/s, wavelength
5um, frequency 20 kHz)를이용하여전극의외형을잘라낸후, 70%농도의
에탄올에 약 10분간 담가둔다. 에탄올에 의해 패럴린과 실리콘 웨이퍼간
의접착력이약해져서쉽게장치를분리해낼수있다.패럴린층을제거하
기 위하여 산소 플라즈마를 이용하여 산소 유량 20 sccm, 압력 100 mTorr

























한 구멍의 벽면이 웨이퍼에 수직하다면, 플라즈마 처리가 잘 이루어지지
않게 된다. 그리고 금속을 증착하는 방법에 따라 스퍼터(sputter), E-gun,
열(thermal)증착기로분류할수있는데,스텝커버리지(step coverage)측
면으로 살펴보면 상기에 기록한 순서로 특성이 우수하다 [108] . 열증착
방법을 이용하면 수직한 PDMS 벽면에는 금속의 증착이 잘 이루어지지
않는다는 의미이다. 이러한 단점을 해결하기 위한 한가지 방법으로 벽면




L300-40)을 20 µm 두께로 제작한 후, 노광 에너지와 웨이퍼와 마스크의
접촉 조건을 조절하면서 희생 감광제 기둥의 경사를 측정하였다. 접촉
조건은 하드(hard), 소프트(soft) 그리고 근사(approximate)의 3가지 방법
을 사용하였고, 노광 시간은 12∼20 µm까지 2초 간격으로 실험하였다.
상기의 실험결과를 바탕으로 희생 감광 기둥을 제작하고, PDMS를 스







각각 500 rpm, 1000 rpm, 2000 rpm그리고 4000 rpm으로 PDMS를코팅하
여그두께를알파스텝으로측정하였다.
추가로 PDMS의 식각율 측정을 위하여, TBAF와 NMP를 25%, 16%,
9%, 6%의비율로섞은식각용액을만들고 PDMS조각에알루미늄테이
프를 부착 한 후, 상온의 식각 용액에 20분간 담가두었다. PDMS 조각을
꺼내 테이프를 제거한 후, 알파스텝을 이용하여 PDMS의 분당 식각율을
계산하였다. 알파스텝(Nanospec AFT/200, KLS-TENCOR, 미국)은 샘플
표면 위의 단차를 측정하기 위하여 개발된 장비로 탐침(stylus)이 웨이퍼
표면을 긁고(scan) 지나감으로써 표면 단차의 변화로 인해 발생하는 압
력을 감지하여 그 단차의 두께를 측정하는 장비이다. 전극 프로파일의 3
차원구조를확인하기위해서는 3D프로파일러(µSurf, NanoFocus, 미국)
장비를이용하였다.비접촉식 3차원구조분석장비로시편의 3차원단차










과 전해질이 이루는 실질표면적에 따라 임피던스가 크게 좌우된다. 전극
의 임피던스가 너무 높으면 실제의 신경 신호보다 작은 크기의 신호가
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신경 시록 시스템으로 전달되어 전극의 성능이 열화된다. 반대로 임피던
스가 너무 낮은 경우에는 작은 크기의 신경 신호가 외부에서 유입된 큰
잡음에묻혀서신호대잡음비가낮아지게되는문제를발생시킨다.
전기화학적 임피던스 스펙트럼(EIS,Electrochemical Impedance Spec-
troscopy)는포텐시오스타트(potentiostat)장비를이용한삼전극시스템을
통해 알 수 있다. 본 연구에서 제작한 8개의 전극(130×130 µm2)을 갖
는 MEA의 임피던스를 측정하였다. 전극은 상온의 완충용액(PBS solu-
tion, Gibco #10010, Invitrogen Life Technologies, 미국)에 담근채로 임피
던스분석기(IM6e, Zahner-Elektrik, Kronach,독일)를이용하여측정하였
다. 3전극 시스템에서의 기준전극으로는 Ag/AgCl 전극(K0260, ATFron-
tier, 한국)을 상대전극으로는 백금 전극(RDE0021, ATFrontier)을 이용하





제안한 플라토 전극이 신경 조직에 적절히 부착되는지 확인 하기 위
한 실험을 하였다. 제작한 플라토 MEA를 DIW가 담긴 페트리 접시(petri
dish)에 넣으면 물 위에 뜨게 되고 슬라이드 글래스(24 x 40 x 0.2 mm)를
이용하여 전극면이 글래스에 부착될 수 있도록 위치를 잡은 후에 플라토





도를 통하여 생리학적 변화를 유도함으로써 자극을 전달한다. 이러한 활
동전위의전도는불균형한이온분포로인해발생한전위차에서비롯되며









된 이중층에 전하가 저장되어 비패러데이 전류가 형성되지만, 이중층의
정전 용량을 넘어서면 과전압이 발생하며 패러데이 전류가 흐르고 전극
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의 표면에서 산화 환원 반응이 일어나면서 전극의 부식이나 세포 손상이
발생하게 된다. 전극의 표면적을 넓혀서 임피던스를 낮추면 전극 표면에
서 형성되는 이중층의 전기 용량 성분이 커지고 보다 많은 양의 전하를
이중막에저장할수있다 [78].결국전극의표면적을넓힘으로써,전극의
임피던스를 낮추어 자극성능을 향상시킬 수 있으며, 전극의 표면적을 늘
리기 위해 흑백금, 산화이리듐, PEDOT 등을 이용하여 전극 위에 다공성
구조를만드는연구가진행되고있다 [48], [112], [113].
그런데절연체밑에전극이위치하고전극우물의경사가바닥면과수
직인 경우에는 전극 가장자리 부분의 전류 밀도가 중심보다 높은 현상이
발생한다 [114], [115]. 이러한 전류 밀도 분포의 불균일은 전기 자극 시,
특정위치에과전류가유입되어세포를파괴하는현상을일으킬수있다.
따라서자극전극표면의전류밀도분포가균일해야한다.선행연구에서
전극 우물의 경사 조절을 통해 균일한 전류 밀도 분포를 가질 수 있음을
보였다 [116]. 이를 바탕으로, 이번장에서는 PDMS 기반의 자극용 경사
전극제작방법에대해기술한다.
2.3.1 기존전극의전류밀도문제
과도한 전기 자극은 정상적인 세포에 스트레스로 작용하거나 세포내
이온의변화를일으켜세포사멸이나세포손상을유발한다.따라서효과
적인전기자극을위해서는적절한전기자극위치와전기자극조건(자극
세기, 자극 주파수, 진폭, 자극 패턴)이 고려되어야 한다. 하지만 전류 밀
도 분포가 불균일한 상태에서는 목표한 신경이나 세포에 적당한 자극을
주기가어렵다.목표한신경에적당한전기자극이가더라도주변세포나
신경은 과도한 자극을 받아 열에 의한 세포 괴사, 전기에 의한 세포막 구
멍, 뉴런의 과반응으로 인한 독성 물질 분비 등으로 세포손상을 입을 수
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있다 [72], [117]. 이러한 현상을 줄이기 위해서 전극 제작 측면에서 우물
형 전극의 경사와 전류 밀도 분포와의 관계를 분석하는 연구가 이루어져
왔다 [116]. 표면 장착형 전극, 수직형 우물 전극 그리고 경사형 우물 전
극에따른전류밀도분포가수학적으로증명되었고[114], [115],경사형
우물 전극을 제외한 전극에서 전극 가장자리 부분은 높은 전류 밀도를
갖는다는것을알게되었다.하지만반도체공정을이용하여 PDMS박막
에우물구조를만드는것자체가어려웠기때문에 [60], [63], [98], [100],
전류 밀도 분포의 개선을 위해 전극 우물의 경사까지 제어하려는 연구는
많지않았다 [74].
본 연구에서는 PDMS기반의 전극의 벽면 경사를 조절하는 공정을 제
안하고제작하였다.시뮬레이션을통해경사형벽면전극의경우,수직적
으로는 균일한 전류 분포를 갖으며 수평적으로는 전류 성분이 줄어드는
것을확인하였다.수평성분이줄어드는것은곧공간분해능이좋아진다
는 것을 의미하므로, 더 높은 공간 분해능을 갖는 전극의 제작을 가능하
게한다.게다가제안하는공정은신뢰성이높고효율적이며수율이높은
장점을 갖으며, 전극 우물의 두께와 경사를 쉽게 조절할 수 있다. 이 장
에서는 경사면 우물을 제작하는 공정 설명과 전극의 구조 그리고 전극의
전기적인특성및실험에초점을맞추도록한다.
2.3.2 경사전극제작공정
공정과정의 전체적인 흐름은 다음과 같다. 실리콘 웨이퍼 위에 PDMS
박막을 제작하고 금 박막을 증착한다. 사진공정을 통해 마스크를 형성한
후,습식식각을통해금도선을제작한다.그후,포토레지스트희생기둥
을전극과패드위에제작하고 PDMS층을스핀코팅을통해다시만든다.







로로실란 0.3ml 담은 후, 진공 데시케이터에 실리콘 웨이퍼와 함께 넣고
진공 펌프(Rocker 300, Rocker Scientific Co, Taiwan)를 이용하여 4시간
동안 진공을 유지하면, 실리콘 웨이퍼 위에 트리클로로실란이 자기조립
단분자막을형성한다(그림 2-19(a)).
PDMS (Sylgard® 184, Dow Corning)는 경화제와 무게비 10:1의 비율
로섞어서사용한다. PDMS를경화제와섞을때생기는기포가발생한다.
본연구에서는 PDMS혼합물을원심분리기(Centrifuge 5804R, Eppendorf
International, Germany)에 3000 RPM으로 3분간돌려기포를제거한다.기
포를제거한 PDMS용액을트리클로로실란자기조립단분자막이도포된
실리콘 웨이퍼 위에 1000 RPM으로 30초간 스핀코팅한 후, 75 ◦C 오븐에
서 4시간동안 경화하면, 실리콘 웨이퍼 상에 약 70 µm 두께의 PDMS 박
막을얻을수있다(그림 2-19(b)). PDMS박막위에금을안정적으로증착
시키기 위해서, PDMS의 표면을 친수성으로 개질하는 공정이 필요하다.
이를 위해 RIE (Reactive Ion Etching, Oxford Instrument, USA)를 이용
하여 산소 플라즈마를 압력 75 mTorr, 산소 유량 20 sccm에서 수행하고
HEMA(hydroxyethyl methacrylate)를 1500 RPM으로 30초간스핀코팅한
후,다시동일한조건에서산소플라즈마를수행한다(그림 2-19(c)).
티타늄(Ti)과금(Au)박막은 E-Gun증착기 (E-Gun Evaporator, ZZS550,
MASTEK)을통해증착한다.타타늄은 PDMS와금의접촉력을높이기위
한금속으로 2 Å/s속도로 300 Å을증착한다.금은 3 Å/s의속도로 3000 Å
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을 증착한다. 금속 박막의 식각을 위해서 음성 감광제(Negative Photore-
sist, DNR-300-40, DONGJIN,한국)를이용하여마스크를제작한다(그림
2-19(d)). 감광제는 금 박막위에 1300 RPM으로 20초간 스핀코팅한 후,
150 mJ/cm2의 에너지로 노광하고 40초간 현상하여 마스크를 제작한다
(그림 2-19(e)).요오드-요오드화칼륨용액에샘플을담구어금을식각하
고 BOE (Buffered Oxide Etchant)를 이용해서 티타늄도 식각한다. 식각
공정을마친후,아세톤으로감광제를제거한다(그림 2-19(f)).
전극과 패드를 외부로 노출시키기 위하여 음성 감광제를 이용하여 두
꺼운희생기둥을제작한다.본연구에서사용한감광제는 1회도포로약
7 µm두께의박막을얻을수있다.하지만두꺼운감광제박막이요구되므
로 2회 도포를 통해 약 20 µm 두께의 감광막을 형성한다. 1300 RPM으로
20초간 1회 도포한 후, 95 ◦C에서 1분 30초간 열처리한다. 다시 동일한
속도와 시간으로 2회 도포하고 110 ◦C에서 2분 40초간 열처리를 하면 약
20 µm 두께의 감광막을 얻을 수 있다. 이 후, 약 150 mJ/cm2의 에너지로
노광한후, 100 ◦C에서다시 2분간열처리를하고현상하면원하는모양의
마스크를 얻을 수 있다. 이 때, 감광막의 두께가 늘어났음에도 단일막에
서와 같은 노광에너지를 조사함으로써 과소노광(under-exposure)상태로
현상을하게된다.과소노광을이용함으로써희생기둥의옆면기울기를
조절할수있다(그림 2-19(g))
PDMS와 PDMS의 결합력을 증가시키기 위해 산소 플라즈마 처리를
수행한 후, 바로 PDMS를 1500 RPM으로 90초간 스핀코팅하여 약 25 µm
두께의 PDMS 박막을 제작한다(그림 2-19(h)). 희생 기둥보다 높은 두께
로 PDMS를도포한후, TBAF(Tetrabutylammonium Flouride)와피롤리돈
(Pyrrolidone)을부피비 1:10으로섞은용액으로식각하여전극과패드영
역을 외부로 노출시킨다. 피롤리돈은 감광제를 녹이기 때문에 희생기둥
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위의 PDMS를 TBAF가 녹여낸 후, 감광제 기둥이 녹기 시작하면 피롤리
돈용액에샘플을옮겨서감광제를완전히제거한다(그림 2-19(i)).
센서의외형은 ND:YVO4레이저(3500-Smart PS, DPSS)를이용하여잘
라낸다.레이저파장은 354.7 nm이고 PDMS제거레이저세기는 2.7 W이
고 속도는 5 mm/s이다. 그리고 레이저의 주파수는 20 kHz이고 펄스폭은
5 µs이다.상기의조건에서 PDMS의외형절단이가능하다(그림 2-19(i)).
그리고DI(de-ionized)물에하루정도보관하면서각종화학물질들을제거




















신뢰성 시험 시간 단축을 목적으로 가혹한 조건에서 실시하는 시험을
가속시험이라고한다.가속시험은장치의고장이발생하는메커니즘을단
축하기 위한 시험으로 압력, 온도, 습도, 부하, 진동, 전류 등을 피험물에
기준보다 높게 인가하는 방법이 일반적이다. 본 연구에서는 온도를 가속
조건으로하여그림 2-20와같이실험환경을제작하고누설(leakage)로인
한전극의고장을실험하였다.
누출은 폴리머 기반의 전극에서 빈번 발생하는 고장의 원인이다 [69].
전극의 전기적인 누출 경로가 발생하면 전극간의 누화 현상이 크게 발생
하여전극의독립성이사라지게되므로,본연구에서는누출에의한전극



















































구현된 물리현상을 시뮬레이션할 수 있는 모델링 패키지 소프트웨어로
전류 밀도 분포를 계산하기 위하여 2D기반의 AC/DC 모듈을 이용하였
다. 그리고 그림 2-21과 같이 3가지 종류의 전극 구조를 모델링하였다.
전극의 크기는 100 µm로, 전극의 깊이는 10 µm로 설정하고 전극 벽면의
경사는 45°로 시뮬레이션을 진행하였다. 시뮬레이션에서 사용한 물질의
물리적인 파라미터는 표 2-5과 같으며 자극전압은 35 mV로 설정하였다.








Gold Electrode 4.103×107 7.8×1011
0.9% sodium chloride 1.6 78
2.4 PDMS기반의다층기판제작의필요성
다층회로기판제작기술은기존의기술과결합하여다양한장점을가
질 수 있다. 가장 중요한 장점으로는 전극의 집적도 향상을 꼽을 수 있다
(그림 2-22).이처럼다층기판을구성함으로써전극의집적도를향상뿐아
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그림 2-21.시뮬레이션전극 3종의구조 (a)수직경사벽면전극 (b)기울어
진벽면전극 (c)플라토전극(표면장착형)
니라 기판층이 증가함에 따라 한층에서 도선의 밀도는 반비례하여 낮아
지기때문에도선의폭도보다크게제작할수있는이점이있다.도선폭
이증가하면저항성분이작아지고제작공정이용이해지기때문에수율을
높이는데 중요한 역할을 할 수 있다. 지금까지는 폴리이미드(polyimide),
패럴린(parylene), LCP(Liquid Crystal Polymer) 등의 생체적합성이 높은
물질을 기반으로 하여 다층기판을 제작하는 연구가 이루어져 왔다 [46],
[48], [91], [118]. 하지만 PDMS는 상기의 물질과 비교하여 매우 우수한







MPTMS ((3-Mercaptopropyl) trimethoxysilane)는 실란올 뿐아니라 고




Si(OCH3)))을 가지고 있으며 하이드록시기(-OH)와 강한 결합력을 갖는
다. 그림 2-23(b)과 같이 PDMS 표면을 산소 플라즈마처리하여 하이드록
시기를 만들어 MPTMS를 코팅하면 MPTMS의 실란기가 PDMS 표면의
하이드록시기와결합하게된다 [67], [119].이후금속증착기를이용하여









제작에 동일하게 적용하는 경우 그림 2-24(a)와 같이 PDMS 박막의 평탄
도가 떨어지게 되고 반복적으로 수행하는 경우 다층 기판 제작에 문제가
발생할수있다.따라서 PDMS박막의평탄도를높이기위하여열압착방
식을이용하여 PDMS를경화시키는방법을제안하였다.
열압착기를 이용하게 되면 그림 2-24(b)과 같이 PDMS 박막의 두께가
희생기둥의높이와동일하게맞춰지며희생기둥위에생성되는 PDMS의
두께도얇아지게된다.열압착공정으로인해 TBAF용액을이용하여감광






공간을 전도성 물질로 채워 넣어 층과 층을 연결하고 있다. 하지만 이러
한 공정에는 보통 도금 공정이 수반되며, 얇은 PDMS 박막의 경우에는
도금 과정에서 기판이 손상될 가능성이 높다. 그래서 그림 2-25(b)와 같
이 완만한 경사면에 금속을 증착시킴으로써 층과 층을 연결하는 방법을
제안하고,이를바탕으로 PDMS기반의다층기판을제작하였다.상기에
서는 PDMS의 표면의 개질을 위하여 HEMA 중합을 이용하였다. 하지만
이 방법은 티타늄을 접착층으로 사용하기 때문에 다층기판을 만들때 금
과 금사이에 티타늄층이 존재하게 된다. 하지만 티타늄은 표 2-6에서 볼
수있듯이다른금속에비해높은저항률을갖는다.따라서층이늘어날수
록 도선 저항을 높이는 요인이 될 수 있다. 따라서 본 연구에서는 상기에
기술한 MPTMS (3-mercaptopropyl trimethoxysilane)를이용한방법을사
용하였다.
간략한다층기판제작방법은다음과같다.세척한실리콘기판위에패
럴린을 증착한 후, 산소 플라즈마처리를 하고 PDMS를 스핀코팅하여 경
화시킨다.이위에산소플라즈마처리를다시수행한후, 25 mM MPTMS
용액을 스핀코팅하고 E-Gun을 이용하여 금을 증착한다. 사진공정을 통
해 금을 패터닝 하였다. 다음, 연결통로 구조를 만들기 위해 원하는 위치
에 감광제를 이용하여 20 µm의 희생 기둥을 제작한다. 이 기둥의 높이는
PDMS 층의 두께를 결정하게 된다. PDMS를 샘플 위에 붓고 열프레스
로 눌러서 PDMS를 경화시킨 후, 감광제 위에 남아있는 PDMS 잔유물을
TBAF 용액을 이용하여 식각한 다음, 감광제를 제거하면 경사면을 갖는
PDMS 구멍을 얻을 수 있다. 이 후, MPTMS용액으로 PDMS를 개질하고
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금을증착하는과정을반복하여수행하면다층기판을얻을수있다.













은 500 µm의 폭을 갖는다. 기판을 제작한 후 양끝에 있는 패드에 전압을
인가하고 다른 쪽에는 LED를 연결하여 회로의 구성을 확인하였다. 이러
한회로기판을제작하기위하여상기기술들을이용해그림 2-27과같이
반도체공정을설계하였다.
그림 2-27은 다층기판을 제작하기 위한 반도체 공정으로 많은 부분이
상기의 전극 제작 공정과 유사하다. 먼저 세척한 실리콘 웨이퍼에 3 µm
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그림 2-26.신경기록용전극제작공정
두께의패럴린박막을 CVD장비(PDS 2010, SCS INS,미국)를이용하여
증착하고 사진공정을 이용하여 역삼각형 모양의 희생 기둥을 제작한다
(그림 2-27(a)). 다음, 제작한 샘플을 테프론 종이(VS3/32X12A, Fluoro-
Plastics, 미국) 위에 놓고 PDMS와 경화제를 10:1(w/w)의 비율로 혼합한
용액을붓는다.그위에다시테프론종이를올린후,열압착기에넣고압
력과열을가한다.압력은 30 kgcm−2,온도는 80 ◦C로하여 2시간동안경
화시킨다(그림 2-27(b)).경화가끝난뒤에시료를꺼내어 TBAF용액침지
하여약 1분간희생기둥위의잔여 PDMS를식각하고,남아있는감광제는
피롤리돈으로 세척하여 제거한다. 이 공정을 통하여 연결통로 구조를 제
작한 후, 금을 증착하기 위하여 MPTMS 처리를 이용하여 PDMS 표면을
개질한다. 이 때, 사용하는 용액은 에탄올에 MPTMS를 혼합한 25 mM의
MPTMS용액이다 [67]. PDMS와MPTMS를효과적으로결합시키기위하
여 PDMS표면에산소플라즈마처리를수행한다.산소플라즈마처리를
산소유량은 10 sccm,압력은 350 mTorr,전력은 5 W로하여 15s간수행하
였다.이후, MPTMS용액을스핀코팅하고 50 ◦C열판에서 1분간열처리
하였다.후속으로 E-Gun증발기를이용하여금을증착한후,사진공정을


























다층 기판을 제작하면 반드시 상층과 하층의 도선이 직교하는 경우가
발생하게된다.이렇게유전체를사이에두고두금속도선이교차하게되
면도선사이에정전용량이발생하게되고신호전달에잡음으로작용할
수 있는데 이러한 현상을 누화(cross talk)라고 한다 [120]. 이 실험에서는
PDMS기반의 다층 회로 기판을 제작할 때 발생하는 정전 용량을 측정함
으로써다층기판설계시참고자료를만들고자한다.
정전 용량을 확인하기 위하여, 그림 2-28(a)와 같은 PDMS기반의 다층
기판회로를제작한다.도선의넓이는 1 mm이고,따라서교차하는영역의
면적은 1 mm2이다.그림 (b)에서는회로를상온의완충용액(PBS solution,
Gibco #10010, Invitrogen Life Technologies,미국)에 1시간동안담근채로
LCR미터기(UT612, UNI-T,중국)를이용하여정전용량을측정하였다.수
식 (2.1)을통해이론적인정전용량을계산하고제작한시편의정전용량을
비교하였다. 이론적인 수치는 ε0은 8.85×10−12 F/m이고 PDMS의 εr은






신경 신호 기록 실험과 같은 동물 실험에 적용함으로써 PDMS기반의





제작한 플라토 전극은 신호의 기록을 위해서 인터페이스가 필요하다.
이를위해본연구에서는그림 2-29와같은 ZIF커넥터를이용하는방법을
제안한다 .기존에는에폭시와납땜을이용하여전극을외부장비와연결
하는방식이일반적이었지만 [10], [44], [70], PDMS위의금박막은높은
온도나강한힘으로잡아당기는경우쉽게분리될수있다. ZIF커넥터를
사용하면 기존에 사용하던 에폭시와 납을 사용할 필요가 없고 안정적으
로 도선을 전극에 연결할 수 있다 [60]. 본 연구에서 사용한 ZIF 커넥터
(FH12-16S-0.5SH, HIROSE, 일본)는 0.5 mm의 간격을 갖는 16개의 핀을
갖는다.전극의패드는사전에 ZIF커넥터의규격에맞게제작하였다. ZIF













푼(0.2 mL)을 섞어 마취하였고 실험 중 상태를 확인하여 추가 마취를 실
시하였다.실험준비를위한수술은우선요도내로카테터를삽입하고방
광을비워주었다.척추의 L1∼L2까지추궁절제술(laminectomy)을수행한
후, 13번흉추(Thoracic 13, T13)에서 3번요추(Lumbar 3, L3)까지포비돈
으로 소독하였다. 그 다음, 추궁절제술로 돌기를 제거하여 척수를 외부
로 노출시켰다. 척수의 경막(dura mater)을 제거한 후, 고정 장치(Spinal
adaptor, Stereotaxic)로척추를고정하여실험환경을준비하였다.
자극위치는회음부(엉치뼈)와다리사이로하고,압력자극시험을실시
하였다. 자극 방법은 감각측정도구(Touch-Test Sensory Evaluators)를 이
용하여 자극 부위에 일정한 압력을 가하였다. 자극 방법은 30초 휴식, 30
초자극다시 30초휴식의순서로진행하였다.이과정을 2∼3회반복하여
신경신호를기록하였다.노출시킨척수위에제작한 PDMS기반의플라토
전극을 올려놓고 신경신호를 기록하였다. 기록기(Micro1401-3, CED, 영
국)의 샘플링 속도는 25 kHz, 이득(gain)은 1 k, 대역 통과 필터(band-pass
filter) 주파수 범위는 0.3∼1000 Hz로 설정하여 신경 신호를 기록하였다.













연결한다. 다음, 매스로 2∼3 cm정도 절개한 후, 고정 틀로 피부를 고정
시킨다. 기록하고자 하는 뇌 피질 부위인 후각망울(main olfactory bulb)
영역에 표시하고, 전극을 부착할 수 있도록 드릴을 이용하여 쥐의 두개
골을제거한다.그리고실험을실시하기전에경막(dura matter)을제거한
다음 플라토 전극을 후각망울 위에 부착한다. 이와 같이 실험 환경을 구
축한다음,냄새자극에대한후각망울의활동성변화를측정한다.평판형
표면전극인플라토전극의특성상후각망울의후각신경세포인승모세포
(mitral cell)와 타래세포(tufted cell)까지는 도달이 힘들기 때문에 지역장
전위(local field potential)영역신호를기록하였다.기록기설정은척수신
경 신호 기록과 동일하게 설정하였다. 실험에 사용한 후각 자극 물질은
Isopropylbenzene(IB)와 2-Heptanone(2-Hep)을 350 ppm으로희석하여사
용하였다 [121]. 실험 방법은 휴지 기간(118 s)후에 IB를 2초간 주입하고










PDMS박막위에 E-Gun증착기를이용하여티타늄과금을각각 10 nm,
100 nm 증착한 실험 결과는 그림 3-1과 같다. (a)는 친수성으로 개질하지
않은순수한 PDMS박막위에금속을증착한결과로박막이서로연결되
지 못하고 독립섬을 구성하는 것을 볼 수 있다. (b)는 HEMA 처리를 한
PDMS 박막의 결과로, 구불구불한 무늬를 띄는 금 박막을 볼 수 있다. 이
러한 무늬는 HEMA가 PDMS 위에 중합되면서 생기는 구조적인 형태로
금속이 증착되면서 뚜렷하게 나타난 것이다. 이 조건에서는 금속 박막이
균열없이증착되는것을확인하였다. (c)는산소플라즈마처리를수행한
후금을증착한결과이다. HEMA중합에의한표면구조변화가없기때문
에 아무런 무늬 없이 박막이 증착되는 것을 확인할 수 있다. 하지만 산소
플라즈마 처리 조건(시간, 전력, 압력)에 따라 (d)와 같이 PDMS 표면에
작은 금이 발생할 수 있다. 따라서 산소 플라즈마 처리는 PDMS 표면에
물리적인손상이가지않는범위내에서수행해야한다.
3.1.2 금속박막과 PDMS계면의접착력실험결과
사전 연구를 통해 PDMS 표면을 산소 플라즈마 처리와 HEMA 중합
방법을이용하여개질하였다.산소플라즈마와 HEMA중합에의해친수
성으로 개질된 PDMS 표면은 금속과의 접착력이 향상된다. 하지만 산소
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(a) 표면 개질하지 않은 PDMS 박막에
금증착









있다 [64]. 공정의 유연성을 확보하기 위하여 3가지 종류의 PDMS 박막
에티타늄과금을증착하였다.이후 PDMS와금속의접착력을확인하기
위하여 테이프 테스트를 수행하였다. 실험결과는 표 3-1과 같다. 테이프
에떨어져나오는금속의양을정성적으로판단하였다.즉,테이프에금이
붙어있지않으면 0%를의미하고테이프전체에금이떨어지는경우에는
100%를 의미한다. 산소 플라즈마 처리 후 24시간 후에 테이프 테스트를
수행한 시편은 소수성의 재발현 때문에 두가지 테이프 테스트에 모두 불
합격하였다. 하지만 1시간만 후에 수행한 시편의 경우에는 두 시험을 모
두 통과하였다. HEMA 처리를 한 PDMS은 1시간, 24시간, 7day 상온에
보관한 후에도 두가지 테이프 테스트를 모두 통과하였다. 이와 대조적으
로 개질처리를 하지 않은 PDMS의 경우에는 모든 테이프 실험에서 금속
박막이 분리되는 것을 확인하였다. 이 실험을 통해 HEMA 공정을 이용
















No treatment - 100% 100% ∼105
Oxygen plasma
1 0% 0% ∼10
24 60% 80% ∼92
HEMA
1 0% 0% ∼12
48 0% 0% ∼20
120 0% 0% ∼35
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과금을각각 10 nm, 100 nm로증착하였다.그림 3-3(a)는증착된금박막
위에서 사진공정을 수행하는 중에 감광제의 균열을 보여준다. (b)는 균
열이 발생한 샘플의 감광제를 아세톤으로 세척하는 과정에서 나타나는
현상을 보여준다. 열팽창에 의해 감광제에 균열이 발생하면서 하부에 있
는 금 패턴에도 영향을 주어 패턴에도 균열이 발생하는 것을 볼 수 있다.
그리고 과도한 팽창으로 인해 PDMS와 금속간의 접착력이 낮아져 패턴
이쉽게분리되는현상도나타난다.이러한현상을막기위해서는급격한
온도변화를줄이는것이가장중요하다.따라서사진공정에수반되는열
처리 공정의 시간과 온도를 조절함으로써 균열의 발생율을 최소한으로
유지할수있다.
본 연구에서는 다양한 PDMS 박막 위에서의 감광제 균열을 막기 위
한 가장 중요한 요인으로 급격한 온도 변화를 고려하였다. 연구에 사용
한 DNR-L300-40은 7 µm 두께로 코팅하였을 때, 소프트베이크(softbake)
가 95 ◦C에서 90초, 포스트베이크(postbake)가 110 ◦C에서 120초 정도로
데이터시트에 제시되어 있다. 하지만 실제 공정에서는 온도의 변화를 줄
이기 위하여 온도를 올릴때, 65 ◦C에서 30초 정도 대기한 후 95 ◦C 혹은
110 ◦C로 최종온도를 맞추었다. 반대로 온도를 내릴 때에는 열판 위에서
65 ◦C까지 천천히 냉각시키고 최종적으로 상온까지 샘플의 온도를 내렸
다. 온도 변화가 가장 급격하게 발생하는 공정은 바로 현상액에 샘플을
투입하는 과정이다. 현상액의 보관상태에 따라 다르지만 현상액은 상온
보다 낮은 경우가 많기 때문에 샘플을 급격하게 투입하는 경우 감광막에
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금속 박막의 안정적인 증착을 위해 사전에 HEMA를 PDMS위에 중합
하여준비한다.음성감광제인 DNR-L300-40을이용하여온도변화를최
소화한공정을수행하면균열의발생없이감광막을얻을수있다.이후,
E-Gun 증착기를 이용하여 티타늄과 금을 증착한 후 샘플을 아세톤에 침
지하여리프트-오프공정을수행한다. 100 µm선폭의패턴을제작한결과
와문제점을그림 3-4에도시하였다. (a)는아세톤에 1시간침지한샘플의
패턴부분의 모습이다. 아세톤에 의해 PDMS 표면이 녹아서 패턴이 손상




건식식각을 위해 타타늄과 금을 증착한 후, 상기의 사진공정을 이용하
여안정적을감광제마스크를제작하였다.이후,금속층을식각하기위해
염소가스를 이용한 식각을 진행하였다. PDMS 박막 위에 있는 금을 식
각하는 과정에서 금과 염소가 반응하여 AuCl3 화합물이 발생하게 되며,
이를 제거하기 위해서는 낮은 기압과 높은 온도가 요구됨을 확인하였다.
따라서건식식각공정을위하여 PDMS의열내구성을확인하였다.실험은
열처리 전후의 시편 무게변화를 측정하였다. 초기 PDMS 시편의 무게를
기록하고 350 ◦C, 400 ◦C, 450 ◦C 의 열판(Hotplate)에서 2, 5, 10, 15, 20
분 동안 가열한 후 시편의 무게 변화를 측정한 결과는 그림 3-5와 같다.
온도가 높을수록 시간에 따른 무게 변화가 크며, 가열 후 약 15분 후에는
무게의 변화량에 큰 변화가 없음을 볼 수 있다. 게다가 무게의 변화가 생
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(a) PDMS표면의용해현상 (b) PDMS용해에따른패턴손실
(c) PDMS용해영역확대1 (d) PDMS용해영역확대2
그림 3-4.장시간유기용매에노출된 PDMS
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김에 따라 육안으로도 PDMS의 특성이 변하는 것을 그림 3-6처럼 확인
할 수 있었다. 열을 받으면서 PDMS 시편 표면에 균열이 발생하기 시작
하고, 시간이 지남에 따라 점차 심해져 (b)∼(d)와 같이 균열이 발생한다.
균열이발생한시편에서는 PDMS고유의탄성도함께없어지는것을확인




건식식각과 동일하게 금속을 먼저 증착한 후, 사진공정을 이용하여 감
광제마스크를제작하였다.리프트-오프방법과달리금속을먼저 PDMS
에증착한후,사진공정을진행하는경우에는온도변화에따른균열발생
이 완화됨을 확인하였다. 습식식각 공정에서는 사진공정 과정에서 65 ◦C
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(a) 350 ◦C 10분 (b) 350 ◦C 20분
(c) 400 ◦C 20분 (d) 450 ◦C 20분
그림 3-6.온도에따른 PDMS균열
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에 잠시 머무르면서 온도변화를 줄이는 과정을 생략해도 균열이 발생하
지 않았다. 이는 PDMS와 감광막사이에서 금속층이 폴리머의 열팽창력
전달을 일부 상쇄하는 것으로 생각된다. 그러므로 사진공정 중 현상액의
온도를주의하면균열을방지할수있다.
사전 연구를 통해 요오드-요오드화칼륨 용액을 이용하여 금을 습식식
각하고, BOE를 이용하여 티타늄을 식각하여 도선을 패터닝하였다 [60],
[61]. 이를 이용하여 PDMS 박막 위에 5 µm의 패턴을 안정적으로 제작하
여그림 3-7과같은결과를얻었다. 5 µm선폭을갖는도선을 5 µm간격으
로 하여 직선(a), 곡선(b) 그리고 구멍(c) 패턴을 안정적으로 제작하였다.
이를통해 PDMS박막위에서금도선을제작하는공정을확립하였다.
(a) 5 µm선폭직선패턴 (b) 5 µm선폭곡선패턴





3-8과같다.시편의도선길이는 5 mm이고실험장비의 1눈금은 20 µm이므
로이를기준으로인장율을계산하였다.실험결과모든시편에서인장율
이높아짐에따라저항이증가하는것을확인할수있었다.그림 3-8(a)의
결과는 80 µm의 선폭을 갖는 도선에서 박막의 두께를 3가지로 조절하면
서저항을측정한결과이다.그래프를보면금박막이두꺼울수록,인장비
가클수록단선되는경향이높았으며,이러한경향은다은연구그룹과도
동일함을 알 수 있었다[82], [122]. 본 연구에서는 200 nm 두께의 박막은
인장비 4%가 넘으면 단선되어 저항이 측정되지 않았고, 다른 두께에서
는 인장비 5%까지 저항이 측정되었다. 모든 경우에서 인장비가 커질수
록저항의증가비율이커지는것을볼수있었다.그림 3-8(b)는금박막이
100 nm인경우,도선의선폭이작을수록그리고인장비가클수록저항이
증가하는 것을 볼 수 있었다. 그리고 도선폭이 5 µm, 10 µm인 경우에는




위 실험에서 사용한 디자인의 시편을 이용하여 굽힘 실험을 수행하였
다.실험결과는그림 3-9와같으며 500회단위로저항을측정하여도시하
였다. 그림 3-9(a)에서는 80 µm의 선폭을 갖는 도선을 3가지 종류의 박막
두께로 제작하여 굽힘 실험을 수행한 결과를 보여준다. 3000회의 굽힘
실험 중에 단선이 발생하지 않았지만, 굽힘 횟수에 따라 점차 저항이 층
가하는것을확인할수있었다.이러한현상은굽힘영역에반복적으로일
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정한 인장력이 가해져 박막에 균열이 생겼기 때문으로 생각된다. 그리고
100 nm두께의박막에다른도선폭을갖는시편을이용하여굽힘실험을
한 결과는 그림 3-9(b)에 나타내었다. 이 실험에서도 단선이 발생하지는





결과이다. SEM사진측정을위해 1 mm선폭의 2 cm길이도선을제작하고






사전 연구를 통해 확인한 PDMS 박막을 패터닝하기 위한 방법은 대표
적으로 건식/습식 기법, 레이저기법 그리고 주물기법으로 나눌 수 있다.
PDMS를식각하기위한각각의방법을적용한결과는그림 3-11과같다.
(a, b)는 금을 마스크로 사용하여 PDMS 박막을 건식식각한 모습을 나타
낸다. 원평 패턴의 내부에 건식식각 잔여물이 다량 분포하는 것을 볼 수
있다. 앞서 서술한 바와 같이 건식식각은 식각률이 매우 낮고, 잔여물을
제거하기위해서는다시 TBAF용액에침지하여잔여물을제거하는공정











(a) 실험전표본 (b) 실험전표본(확대)
(c) 인장실험후표본 (d) 인장실험후표본(확대)
(e) 굽힘실험후표본 (f) 굽힘실험후표본(확대)
그림 3-10.인장및굽힘실험전후 SEM이미지
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시간이 너무 짧은 경우에 PDMS가 충분히 식각되지 못한 모습을 보여주
고, (d)는 PDMS박막이제거된것은볼수있지만경사를제어하기어려
움을 알 수 있다. 레이저(ND:YAG DPSS Laser)를 이용한 금 위의 PDMS
제거 방법은 광학적으로 투명한 PDMS의 성질 때문에 금이 (e)와 같이












켐,한국)의두께는 20 µm이다.마스크의거리를조절하기위해서 160 µm
두께의 PET필름을이용하였다.그리고감광제의경사제어를위해표 3-2
와 같이 노광에너지와 컨택 방식을 조절하였다. 최종결과는 그림 3-12와
같다.
그림3-12(a)는 과소노광 및 160 µm의 노광간격을 이용하여 사진공정
을진행한결과로경사각이약 50°로제작되었다.이때희생기둥의상부
와하부의패턴에크기차이가발생하는데,상부보다하부의크기가눈에
띄게 작아지는 것을 볼 수 있다. (a)의 경우, 희생기둥의 하부 지름이 약
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(a) 건식식각잔여물 (b) 건식식각잔여물(확대)





조건에서도 동일하게 나타난다. 이러한 현상의 원인은 하부에 빛에너지
전달량이상부보다적기때문이다.그리고마스크에의한빛의회절로인
하여상부는하부보다더넓은영역에노광이일어나기때문이다.이러한
현상을이용하여노광시간과노광거리를조절하면 (b, c, d)와같이다양한
경사각을갖는희생감광제기둥의제작이가능하다.
그림 3-12. 희생 감광제 기둥의 경사 조절 결과 (a)160 µm의 간격을
주고 300 mJ/cm2의 노광에너지로 사진공정; (b) 160 µm의 간격을 주
고 450 mJ/cm2의 노광에너지로 사진공정; (c) 소프트컨택으로 설정하
고 300 mJ/cm2의 노광에너지로 사진공정; (d) 소프트컨택으로 설정하고
450 mJ/cm2의노광에너지로사진공정
3.1.5.2 효과적인주물기법을위한공정적용결과
감광제의 노광특성을 이용하여 희생 기둥을 제작한 후, 경화되지 않은
PDMS를 스핀코팅하여 열경화시킨다. 이 후 희생기둥을 유기용매에 녹
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표 3-2.감광제경사제어파라미터결과
컨택방식 노광에너지 (mJ/cm2) 경사각도 (°)
160 µm간격 300 50




다. 이러한 아이디어를 구현하기 위해서는 2가지 방법이 있다. 첫번째는
스핀코팅속도를높여서매우얇은 PDMS박막을제작한후,희생기둥을
제거하는 방법이다 [123], [124]. 두번째는 희생기둥보다 높게 PDMS를
스핀코팅하고전체적으로식각함으로써희생기둥을외부로노출시킨후
제거하는 방법이다. 이러한 공정기술을 개발하기에 앞서 스핀코팅 속도
와 PDMS 박막의 두께를 그림 3-13와 같이 측정하였다. PDMS를 스핀코
팅하는 기저물질에 따라 박막의 두께차이가 있을 것으로 예상하여 본 연
구에서 사용하는 공정에서 발생할 수 있는 환경인 HEMA처리된 PDMS,
Bare웨이퍼,실레인처리한웨이퍼상에서스핀코팅속도와 PDMS두께와
의관계를측정하였다.각각의회전속도에서 60초간스핀코팅하여측정한
PDMS의 두께는 그림 3-13과 같다. 얇은 두께의 PDMS박막을 위해서는
PDMS와부탄올(tert-butanol)을혼합하여점성을낮추면된다.두물질의
무게비로 100%, 50%, 25%용액을제작하고스핀속도별로박막의두께를
측정하였다. 측정결과를 통해 하부 막질과 스핀코팅된 PDMS의 두께는
큰상관관계가없다는것을확인할수있었다.
구멍 패턴을 갖는 PDMS 박막의 효율적인 공정을 위하여 상기의 2가
지 방법을 적용하였다. 한 샘플은 약 10 µm두께의 박막을 얻기 위해서




기둥의높이와동일한 20 µm두께의 PDMS박막을얻기위하여 1500rpm
으로 60초간 스핀코팅하였다. PDMS를 식각할 때, 경화된 PDMS박막 두
께의균일도가나쁘면식각시간을정하는데어려움이생긴다.그림 3-14
는실험과정에서발생한문제점과공정결과를보여준다. (a)는희생기둥
이 있는 샘플 위에 높은 속도로 PDMS를 스핀코팅한 경우의 도식적 모
습이다. PDMS는 점성이 높기 때문에 희생기둥의 위쪽뿐아니라 벽면을
타고 PDMS가 코팅된다. 이러한 현상은 희생기둥 주변에는 PDMS 박막
이 두껍게, 먼 지역에는 얇게 쌓이게 한다. 이렇게 두께가 불균일해지면
희생기둥을노출시키기위한습식식각공정시간을정하기어렵다. (b)는
실제 20 µm 높이의 희생기둥 위에 100% PDMS를 4000rpm으로 60초간






모습이다. (e)는 (d)에서 하나의 구멍 패턴을 확대한 것으로 TBAF용액에
의해 희생기둥이 녹으면서, PDMS구멍의 벽멱도 같이 식각된 모습을 보
여준다.
두번째방법은 PDMS를희생기둥과비슷한높이로코팅하는방법이다.
이 방법을 이용하면 그림 3-15(a)와 같이 PDMS박막 두께의 균일성을 향
상시킬 수 있을 것으로 판단하였다. 실제로 PDMS를 코팅하여 SEM으로
확인한 결과는 (b)와 같다. PDMS의 자동수평(self-levelling)성질로 인하
여 하부의 희생기둥 구조의 모양을 따르지 않고 균일한 높이의 박막이
형성되는 것을 볼 수 있다. 이 샘플을 TBAF용액에 침지하여 식각한 후,
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(a) 높은스핀코팅속도에서생기는 PDMS박막의모식도
(b) 높은속도로 PDMS를코팅한모습 (c) 과소식각으로인한구멍패턴실패






있다. PDMS를 얇게 코팅할 때와 달리 박막의 균일도가 증가하여 식각
공정을 안정적으로 수행할 수 있다. (d)는 구멍 패턴을 확대한 사진으로
희생기둥의 경사에 따라 구멍의 벽면경사가 결정된 것을 볼 수 있으며,
TBAF용액에의해서도공격받지않아평탄한모습을볼수있다.
(a) 낮은스핀코팅속도에서 PDMS박막의모식도
(b) 낮은속도로 PDMS를코팅한모습 (c) 성공적인구멍패턴제작
(d) 구멍패턴확대
그림 3-15.저속스핀코팅을이용한 PDMS구멍패턴제작결과
상기와 같이 PDMS를 두껍게 코팅한 후, 희생기둥을 제거하기 위하여




결정하기 위하여 TBAF용액의 농도에 따른 식각율을 확인하였다. TBAF
와 NMP를 부피비로 혼합하여 용액을 준비하고 상온에서의 PDMS 식각
률을측정한결과는표 3-3과같다.실험결과 25% TBAF용액은식각율이
높지만 식각 후에 PDMS 잔여물이 많이 남는 단점이 있었고, 6% 용액
의경우에는식각시간이 10분이상으로증가하여 PDMS가 NMP에의해
변형되는 현상이 발생하였다. 본 연구에서는 9% TBAF 용액을 사용하여
6∼8분사이에 PDMS를식각하여희생기둥을외부로노출시키고 NMP용
액에다시 1분간침지함으로써효과적으로희생기둥을제거할수있었다.







지금까지 설명한 공정 기법을 이용하여 PDMS기반의 유연한 평판형
신경기록 전극을 제작하였다. 전극과 신경조직과의 인터페이스 효율을
증가시키기 위하여 플라토 구조를 제안하고 그림 3-16 같이 제작하였다.
(a)는기존신경기록전극의모양을표현한모식도로신경과인터페이스
하는 전극이 PDMS 표면보다 하부에 존재하는 것을 볼 수 있다. 하지만




플라토 전극에는 요철 구조가 없기 때문에 신경조직과의 인터페이스가
향상된다. (c)는공정을통해제작한 8채널플라토전극의사진이다. (d)는
플라토전극어레이의전극부분만을광학현미경으로촬영한사진으로전
극테두리를따라밝게보이는이유는경사로를따라금이증착되어빛이
반사되었기때문이다. (e)는전극부분을 SEM으로촬영한모습으로 (a)와
같이 전극과 PDMS사이에 단차 없이 같은 평면에 전극이 위치하는 것을
볼수있다.
3.2.1 전극 3D프로파일결과
그림 3-17은 플라토 전극의 물리적인 구조를 분석한 결과이다. 분석에
사용한 3D프로파일러는백색광을사용하기때문에,투명한물질의프로
파일을측정하기어렵다.그래서 PDMS구조측정시에금을증착한후, 3
차원 구조를 측정하였다. (a)는 신경조직과 인터페이스하는 전극의 뒷면
을 나타내며 오목한 구조의 경사를 볼 수 있다. 오목하게 들어간 영역의
아래부분이 실제 전극으로 신경조직과 인터페이스하게 된다. 빨간색 사
각형의 선을 따라 3차원 프로파일을 그리면 (b)를 얻을 수 있고, 빨간색
화살표를 따라 단면을 자르면 (c)와 같은 정보를 얻을 수 있다. (c)를 통
해얻어진전극의깊이는 12 µm이고밑변의길이는 11 µm이다.이를통해
벽면의 경사는 약 48°임을 알 수 있다. 전극을 제작하기 위한 마스크는
100 µm였으나 실제 측정된 전극의 크기는 약 130 µm로 30%정도 확장된
것을 볼 수 있다. 이는 사진공정 과정에서 희생기둥에 경사를 주기 위해
노광에너지를줄이고샘플과마스크사이의거리를주면서사진공정에서
발생하는 오차와 PDMS의 수축 등으로 인해 발생하는 오차가 결합한 결
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(a) 기존전극모식도 (b) 플라토전극모식도


















험은 10개의전극어레이에있는각각의 8개전극을 5회씩측정하고평균
값을산출하였다.제작된기존의오목전극크기는 108×108 µm2이고,플
라토전극의크기는 130×130 µm2로측정되었다. 1 kHz에서기존전극과
플라토전극의평균임피던스는각각 210 kΩ와 150 kΩ으로측정되었다.
임피던스는전해질과접하는전극계면의면적에의해가장큰영향을
받으며, 전극의 재질과 증착 상태등을 동일하다고 가정하면 전극의 면적
과임피던스는반비례한다 [109].본연구에서사용한기존의오목한전극
의 면적은 플라토 전극 보다 약 1.45배 작다. 추가로 기존 전극은 플라토
전극보다약 12 µm아래에위치하기때문에임피던스의차이가발생한다.
전극 금속의 증착 방법과 사전처리가 동일하므로, 표면 거칠기를 동일하
다고 가정하면 두전극의 임피던스 차이는 면적과 깊이의 차이에 기인한
다고볼수있다.전극의면적과임피던스는반비례관계이므로 210 kΩ을











기존의 오목한 전극은 전극과 신경조직사이에 공기가 갇히는 현상이
빈번히 발생하였다 [125]. 이는 PDMS의 소수성 성질에 기인한 것으로
본 연구에서는 이를 방지하기 위하여 플라토 전극을 제작하였다. 플라토
전극의 공기 갇힘 현상 방지 성능을 확인하기 위하여 전극 표면이 물에
닿도록 올려둔 다음, 슬라이드 글라스를 물 속에 넣어 전극을 글라스 위
로 위치시켰다. 이러한 실험을 통해 플라토 전극에서 공기 갇힘 현상이
발생하지않음을확인하였다.그림 3-20(a)는기존의오목한전극구조에
서공기가갖혀있는모습을현미경으로촬영한결과이다.붉은색원으로
표시한 곳에서 공기가 갖혀 있는 것을 확인할 수 있으며, 이 위치는 실험
을 진행할 때마다 매번 바뀐다. 하지만 플라토 전극(b)에서는 공기 갇힘









잘나타나지않아 (b)와같이 SEM을이용하여다시측정하였다. (b)를통







기존의 PDMS 전극의 오프닝은 주로 건식/습식식각을 이용하여 이루
어 졌기 때문에 그림 3-22(a, b)와 같이 구멍 벽면의 경사를 제어하기 어
려웠다 [53], [97], [98]. (a)는 건식식각으로 PDMS를 식각한 후, TBAF
용액으로 잔여물들을 제거한 결과이다. (b)는 금을 마스크로 하여 TBAF
용액으로 PDMS를습식식각한결과로경계선부분이건식식각보다뭉개
지는 것을 볼 수 있다. 그리고 (c, d, e)는 주물 공정을 이용하여 원형 및
사각 전극 구멍의 경사를 제어한 결과이다. 두가지 모양의 전극 모두 (a,
b)와 비교하여 완만한 경사각을 갖는 것을 확인할 수 있다. 주물 공정을
이용하여효과적으로전극의오프닝경사를제어할수있으며,이를이용
하여전극위의전류밀도분포를균일하게할수있다.
(a) 건식식각을이용한전극오프닝 (b) 습식식각을이용한전극오프닝
(c) 주물 공정을 이용한 전극 오프닝 평
면도







t0 = AFts (3.1)




τ = AexpE/(kT ) (3.2)
τ는고장시간, E는활성화에너지(eV), k는볼쯔만상수(8.617e-5eV), T
































수 있으며, 이를 1차식으로 근사하면 ln(수명)= −14.9+ 6247.4(1/T )과
같이표현할수있다.수식 (3.2)를이용하면활성화에너지(E)는 0.554eV
임을 알 수 있다. 이를 기반으로 다시 가속계수(acceleration factor: AF )를
수식 (3.4), (3.5)과 같이 계산할 수 있다. 40도를 기준으로 60도에서의 가
속계수는 3.43배이고, 80도에서는 10.25배이다.
3.3.2 전류밀도분포시뮬레이션결과
신경전극에의해발생할조직손상문제는크게 3가지가있다.첫번째
는 삽입된 전극 때문에 조직이 스트레스를 받거나, 수술과정에서 손상되
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는 경우이다. 두번째는 전극과 조직의 인터페이스에서 비가역적인 전기
화학적 반응으로 인하여 신경조직이 손상되는 경우이다. 그리고 마지막
으로지나치게높이설정된자극주파수와크기로인하여특정부위의신
경조직이장기적인흥분상태에빠져서회복되지못하거나목표보다넓은
영역의 신경이 자극되는 현상이다 [127], [128]. 수술과정에 의한 손상은
침습적인 전극을 이용하는 경우 피하기 어렵고, 수술 기법을 최적화하여
조직 손상을 최소화하는 방법이 최선이다. 하지만 나머지 두개의 문제는
자극 전극을 최적화함으로써 문제를 최소화할 수 있는데, 가장 효율적인
방법이 전극의 전류 밀도 분포를 균일하게 함으로써 전기 자극을 안정적
으로수행하는것이다.
이내용을기반으로,앞서제안한주물공정을이용하여벽면이경사진
전극을 개발하였다. 그림 3-24은 전극 오프닝 경사에 따른 공정 결과와




에 부착되었을 때, 조직과 직접 연결되는 영역이다. 따라서 실제 자극시
전극의 중심부위가 자극되는 것이 아니라 전극의 가장자리 영역이 강하








으로 개발한 플라토 전극을 자극용 전극으로 사용할 경우를 가정한 실험
결과이다. 전극 자체가 표면에 위치하므로 신경조직과 직접 인터페이스
하는구조이다.그리고시뮬레이션결과,기존의수직형경사전극과마찬
가지로 전극의 가장자리에 전류 밀도가 높게 분포하는 것을 알 수 있다.
따라서기존전극과동일한문제가생길가능성이있다.
3.4 PDMS기반의다층기판제작결과
PDMS기반의 다층 회로 기판을 그림 3-25와 같이 제작하였다. 제작한
다층기판의도선폭은 500 µm이고 8개의연결통로구조,그리고 5번의도
선 교차가 발생하도록 제작하였다. 기판의 동작을 확인하기 위하여 한쪽
에는 녹색 LED를 전도성 에폭시를 이용하여연결하고 다른쪽에는 2.5 V
를 인가하였다. (b)는 연결통로의 구조를 볼 수 있는 사진으로 상층의 도
선이 PDMS경사면을따라하층의도선과연결되는모습을볼수있다.본
연구에서는 PDMS기반의다층회로의가장중요한연결통로구조를 (b)와
같이 구현함으로써 기존에 많이 사용하는 도금 공정없이 상층과 하층의
도선을 전기적으로 연결할 수 있었다. (c)는 상층 도선과 하층 도선의 교
차영역을확대한사진이다.상기의공정기술을이용하여제작한 PDMS
기반의다층회로기판을 (d, e)와같이 LED와전압을인가하여동작을확
인하였다. 기판을 구부리거나 식염수에 넣는 경우에도 모두 안정적으로
회로가구성되는것을확인하였다.
3.4.1 정전용량측정결과
실험에사용한시편은그림 3-26와같이 100 nm두께의도선을갖으며
도선폭은 1 mm이다. 도선은 15 µm 두께의 PDMS 박막으로 서로 분리되
124
(a) 수직경사전극 (b) 수직경사전극전류밀도분포
(c) 완만한경사전극 (d) 완만한경사전극전류밀도분포




(b) 연결통로구조 (c) 도선교차




시편을공기중에서측정하고,다시완충용액(PBS solution, Gibco #10010,
Invitrogen Life Technologies, 미국)에 1시간 담근 후(b)에 측정하여 평균
정전용량을기록하였다 이론적으로계산한정전용량은약 1.3 pF이지만
실제 측정한 정전 용량은 표 3-4와 같다. 이러한 차이는 금속박막이 증착
될때,많은굴곡이생기며만들어지기때문에표면적이넓어졌을것으로
생각한다.
















PDMS기반의 다층 회로 기판의 누화 모델을 그림 3-27(a)와 같이 설정
할 수 있다. 누화는 용량성 누화와 유도성 누화의 2가지가 있으며 각각
(b-c)의 등가 모델로 표현할 수 있다. 모든 저항값을 R로 동일하다고 가
정하고, C1r = C2r = Cr로 놓으면, 각각의 등가모델에서의 누화 전압비를
수식 (3.6), (3.7)로 나타낼 수 있다 [129]. 누화를 줄이기 위해서는 두 선
로 사이의 상호 정전용량 C12과 상호 인덕턴스 M을 줄여야한다. 그런데























그림 3-27. 누화(cross talk) 모델[129] (a) 용량성 및 유도성 누화 모델 (b)
용량성 등가 회로 모델(저주파 근사) (c) 유도성 등가 회로 모델(저주파
근사)
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로 가정하였다 [10], [59]. 수식 (3.1)에 로그를 취하여 정리하면 누화 전
압비는 −6logRC12 − 12 dB가 됨을 알 수 있다. 저항 R을 상수로 생각




이 1mm2인도선이 15 µm떨어져있을때,상호정전용량이완충용액내에





에 대한 내용을 기술한다. 최종 공정을 마친 샘플은 ND:YVO4 레이저를
이용하여 외형을 절단한다. 레이저를 이용하여 PDMS를 절단하는 경우
그림 3-28(a)와같이재가발생하는것을볼수있다.이러한재를제거하기
위해서는 6% TBAF용액에 약 30초정도 침지하면 재 부분이 자연스럽게













신경 기록용 PDMS기반의 플라토 전극은 그림 3-29(a)과 같이 척수 위
에 쉽게 부착되어 신경신호를 기록할 수 있었다. 자극에 대한 반응으로
SSEPs(Somatosensory Evoked Potentials)가 관찰되었으며, 중요한 신경
반응들은 자극기간 동안 반복적으로 기록되었다. 기존의 오목한 기록 전
극에서는 재분포 현상이 신호 기록의 여부를 결정짓는 매우 중요한 요소
였다 [107]. 하지만 재분포 현상은 매우 부드러운 뇌조직과 같은 신경조
직에서는쉽게발생하지만척수신경다발과같은신경조직에서는일어나
지 않기 때문에 기존의 오목한 전극은 척수신경을 기록하는데 어려움이
있다. 그리고 추가적으로 PDMS기반의 전극은 소수성 이어서 오목한 부
분에 쉽게 공기가고여 신호기록의 신뢰성을 떨어뜨리는 문제도 있었다
[125].하지만앞서개발한플라토전극에서는위의 2가지문제를구조적
으로방지할수있으며,실제신경기록실험에서도안정적으로척수신경
신호를기록할수있었다. (b)는 90초동안 7번채널에서기록한신경신호
이고, 빨간선은 실험의 시작과 끝을 의미한다. 실험결과 (c, d, e)와 같은
신경 신호가 기록되었으며, 이를 통해 플라토 전극의 사용 가능성 여부
를확인하였다.그리고플라토전극구조가다양한평판형전극에확장될
수 있음을 생각할 수 있다. 상기 신호 중 채널 3,4번에서 기록된 신호를
STFT(Short time fourier transform)하여 주파수 분석을 수행한 결과는 그











척수에 적용하였던 플라토 전극을 후각망울에 적용하기 위해 그림 3-
31처럼 제작하였다. (a)는 전체적인 후각망울용 플라토전극의 외형이고,
(b)는설치류의후각망울의실제모습을나타낸그림이다.이를통해전극
의 직경은 100 µm로 제작하였고 도선폭은 50 µm로 설계 및 제작하였다.
이러한설계를바탕을 (c)와같은후각망울용플라토전극을제작하였다.
(a) 후각망울용플라토전극의전체외형및인터페이스
(b) 설치류의후각망울구조 (c) 후각망울용플라토전극제작
그림 3-31.후각망울용플라토전극
실험에 사용한 후각 자극 물질은 Isopropylbenzene(IB)와 2-Heptanone
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(2-Hep)으로, 118초의 휴지기간 후에 IB를 2초간 주입하고 다시 휴지 기
간(118 s)을 기다린 다음 2초간 2-Hep를 주입하는 방법으로 진행하였다.
IB에 대한 후각망울 반응 결과는 그림 3-32에 2-Hep에 대한 반응은 그림
3-33에도시하였다.빨간수직선으로표시된영역은자극구간이며, 10개
의 채널에서 신경신호가 모두 기록되는 것을 확인하였으며, 본 논문에는
1, 2, 3번채널의분석결과를도시하였다.데이터를도시하기위해서원본
데이터를 10∼20Hz의 대역통과필터에 통과시키고, 자극 시점을 전후로





으로 스파이크가 발생하다가 점점 빈도와 세기가 줄어드는 경향을 볼 수
있다.주파수축에서는약 15 Hz부근에서에너지의변화가발생하는것을

















그 제조 공정을 제안하였다. 그리고 2가지 전극 제작 공정 기술을 바탕
으로 다층기판을 제작하는 방법을 제안하였다. PDMS를 반도체 공정에
적용하기 위하여, HEMA와 MPTMS를 적용하여 금속과의 접착력을 향
상을 도모하였고 희생기둥을 이용한 주물 공정을 통해 효율적인 PDMS




로 접착력이다. PDMS의 낮은 표면에너지로 인하여 금속이 안정적으로
증착되지 못하여 전극이 쉽게 파손된다. 이러한 문제를 해결하기 위하여
산소플라즈마를이용하여표면에너지를일시적으로높이는방법이많이
이용되었다 [98], [105].하지만이방법은지속시간이짧기때문에금속을
증착하는 후속 공정을 빨리 진행해야하므로 공정의 유연성이 떨어진다.
본연구에서는이를해결하기위한방법으로HEMA나MPTMS와같은화
학적 접착층을 PDMS 박막 위에 제작하는 방법을 적용하였다 [64], [67].







희생 기둥을 제작하기 위한 감광제의 선택은 매우 중요하다. 희생기둥
의역방향경사를제작하기위해서는음성감광제가필요한데,사전연구
를 통해 AZ9260, SU-8 2025 그리고 DNR-L300-40의 3가지 음성 감광제
를시험하였다.감광제는크게노보락(novolak)계열과에폭시(epoxy)계열
의 2가지로 나눌수 있는데, 노보락계열의 AZ9260는 PDMS 박막 위에서
사진공정 중에 균열이 쉽게 발생하였다. 상대적으로 에폭시계열의 SU-8
2025와 DNR-L300-40은 사진공정 중 균열 발생을 온도제어를 통해 완화
할 수 있었다. 하지만 SU-8은 공정 시간 측면에서 DNR과 비교하여 상
대적으로 긴 시간이 소요되는 단점을 가지고 있었다. SU-8을 이용하는
논문을 살펴보면, PDMS위에 안정적으로 감광막을 형성하기 위하여 샘
플에시간당 5도의변화만을주고있다 [56].열처리온도가 90 100도임을
감안하면, SU-8을 PDMS 박막 위에 안정적으로 올리기 위해서는 수 시
간의시간이요구된다.하지만본연구에서사용한 DNR-L300-40은 SU-8
처럼 두꺼운 필름을 제작하기 어렵기 때문에, 약 20 µm 두께의 희생기둥
제작을 위해서 감광제를 2번 스핀코팅하는 방법을 이용하여 희생기둥의




TBAF 용액이 함유하고 있는 피롤리돈은 PDMS를 팽윤시키거나 용해
시키기때문에장시간용액에침지하면공정실패를야기할수있다 [89].
PDMS가유기용매에의해변형되면외형의변화뿐아니라금속과의접착
력이 나빠져 금속이 들뜨는 현상까지 발생하기 때문이다. 피롤리돈뿐 아
니라다양한유기용매에장시간노출시키면용해되기때문에희생기둥을
이용한 PDMS패터닝공정에는주의가필요하다.하지만본연구에서희
생기둥위의 PDMS잔여물을제거하는데사용하는 9% TBAF용액에서는









의 균일성이 떨어져 패터닝 수율이 떨어지는 현상이 발생하였다 [123].
이를보완하기위하여블로우(blow)총으로희생기둥위의 PDMS를제거








기존의 기록용 PDMS 전극은 요철구조로 인하여 신경 조직에 밀착되
기 불리하였다. 특히 PDMS를 이용한 전극의 경우에는 소수성 특성으로
인하여 요철에 공기가 갇히는 현상이 불규칙적으로 발생하는 기존에는
이러한현상을완화하기위하여실험전에산소플라즈마처리를통해표면
을 친수성으로 개질하여 사용하였다 [56]. 하지만 산소 플라즈마처리를
수행한 PDMS는다시소수성성질을되찾기때문에영구적인해결방법이
필요하다.본연구에서는플라토전극구조를해결책으로제안하였다.제













가 전류밀도가 특정지역에 높게 분포하게되면 그 전극영역부터 부식이
발생할 수 있다 [115]. 이러한 현상을 완화하기 위한 방안으로 오목한 전
극의벽면을수직이아닌완만한경사로제작하는방법이있다.본연구에
서는 경사 전극은 신경조직과의 계면에서 보다 균일한 전류 밀도 분포를
보이는 것을 시뮬레이션을 통해 확인하고 PDMS를 기반으로 완만한 경
사를 갖는 전극을 제작하였다. 희생기둥을 이용한 주물 공정을 사용하면
희생기둥의 모양을 제어함으로써 전극의 경사와 깊이를 제어할 수 있고
이를통해전류밀도분포도조절할수있다.
4.7 다층기판제작을위한연결통로
다층 기판 제작 기술은 전극의 집적도를 향상시키는데 큰 기여를 할
수 있는데, 도선 배치와 전극 배치에 자유도가 올라가기 때문에 보다 복
잡한 구조의 회로도 제작할 수 있을 것으로 예상된다. 다층 기판 제작에
서 가장 중요한 점은 상층과 하층을 연결하는 연결통로를 제작하는 것이
다. PDMS는산성용액에장시간침지하면손상을받을수있으며,반도체
공정을 적용하여 식각하는 공정을 수행하기 어려웠다 [88], [99]–[101],
[123]. 이러한 특성 때문에 다층 기판 제작 기술이 발달하지 못했다. 이
러한 문제를 보완하기 위하여 본 연구에서는 희생기둥을 이용한 완만한







학 및 의학 분야에서 다양하게 사용되고 있다. 다채널 전극은 신체 내의
이온의 변화로 인해 생기는 전압의 변화를 기록함으로써 인체 내의 전기
신호를 측정하거나, 특정 신경 신호에 전하를 주입함으로써 자극을 가할
수 있다. 이러한 MEA를 제작함에 있어, 생체적합성이 좋은 폴리이미드,





신호를 기록하거나 자극하기 위한 전극부분을 제외한 영역은 절연체로
덮여 있으며, 도선은 생체 조직으로부터 절연됨으로써 신경신호와 도선
사이에 간섭을 줄이고 전극을 통해서만 신호를 기록하거나 자극을 가할





표면을 개질함으로써 신호기록 문제를 완화하였다. 하지만 도금의 경우,
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전극의표면적을넓혀전극임피던스에영향을주고,다채널의경우고르
게 도금이 되지 않아 각 채널마다 임피던스의 편차가 커져, 전극의 성능




작 공정을 제안하였다. 플라토 전극은 요철 구조를 갖지 않으므로 보다
안정적으로 신경조직에 긴밀하게 접촉할 수 있게 되었다. 이러한 특성을
재분포현상이없는척수다발위에서도아무런사전공정없이쉽게신호
를기록할수있었다.
자극 전극 측면에서 기존의 수직한 벽면 전극은 전극의 가장자리에서
최대 전류 밀도를 보이고 중심부에서는 낮은 전류 밀도를 보이는 전류
밀도 분포의 불균일 현상이 심하다. 이러한 현상은 실제 자극 시 불가역
적인 세포손상을 유발할 수 있으며, 전극의 특정 영역(전류 밀도가 높은
영역)에서 전극의 손상을 가져올 수 있다. 따라서 전극의 전류 밀도 분
포를 균일하게 하는 전극 구조가 필요하며, 이는 오목한 전극의 벽면을
완만하게제작함으로써분포를균일하게만들수있다.앞서제안한희생
기둥을 이용한 PDMS 패터닝 기법을 적용하여 전극 위에 완만한 경사를
갖는 PDMS 구멍을 제작하였다. 이 구멍의 특성은 희생 기둥의 모양을
사진공정을통해제어함으로써다양하게조절할수있다.
상기의 모든 공정은 생체적합성을 고려하여, 이온화 경향이 낮고 생체
적합성이 높은 금을 전극의 재료로 사용하여 부식으로 인한 독성 유발
되지 않도록 하였다. 그리고 영률이 인체 조직과 가장 유사한 PDMS를
전극의 재료로 사용함으로써, 조직에 가해지는 물리적인 자극을 최소화
하였다. 추가로 HEMA와 MPTMS 등 PDMS와 금의 접착력 향상을 위해
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사용한 화학적 가교제 역시 생체 적합성을 고려하여 선정하여 생체적합
성을고려하여전극제작공정을설계하고제작하였다.
제작한 2종의 플라토 전극을 척수와 후강망울에 적용하여 신경신호를
획득하였다.두실험모두설치류를대상으로하였으며척수신경신호는
설치류의회음부영역에접촉자극을줌으로써신경신호를기록하였고,후
각망울 실험은 설치류의 코에 냄새 물질을 주입함으로서 활성화된 뇌의
신경신호를측정하였다.
5.2 향후연구방향
제안한 자극용 경사 전극의 특성 분석이 추가로 필요하다. 전류 밀도
분포 측면에서 전극의 구조에 초점을 맞추어 연구가 진행되었으나, 앞으
로 동물 실험을 통한 성능 검증이 필요하다. 그리고 경사형 전극에서는
기존에 문제가 되었던 공기 갇힘현상을 해결하기 위한 플라토 전극 구조
를 적용할 수 없으므로 앞으로 새로운 전극 구조를 고려하거나 영구적인
표면개질방법을연구해야할것으로생각된다.
그리고다층기판을위한연결통로구조를이용하여 PDMS를이용한고
집적 다층 전극 어레이의 제작이 필요하다. 지금까지의 연구에서는 다층
기판 제작을 위한 연결통로 구조를 제안하여 단순한 구조의 회로를 제작
하여 공정의 가능성을 확인하였다. 추후에는 이 기술을 이용하여 달성할
수있는전극집적도의확인과전극의성능검증이필요하다.
PDMS기반의 전극은 높은 수분 흡수율로 인하여 장기간 인체삽입이




기반의 전극제작을 통해 인장력 및 굽힘에 따른 전극의 파손 문제를 해
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Design and Implementation of
PDMS-based, Plateau-type,
Electrode Structure for Neural
Interface
Jun-min Kim
School of Computer Science & Engineering
The Graduate School
Seoul National University
We propose a method of fabricating polydimethylsiloxane (PDMS)-based
flexible microelectrode arrays (MEAs) featuring plateau shape microelec-
trodes. Wire of this MEA is fabricated as plateau shape, and flat area of
upper side is used as electrode by exposing. Conventional polyimide or
parylene MEAs have the limitations of low conformability, high Young’s
modulus and the gap between electrodes and neurons. This gap is not prob-
lem in soft tissues such as brain due to the repopulation phenomenon, but
it would be the main cause of signal degradation on fiber bundle such as
spinal cord. Proposed PDMS-based fabrication technique is reliable and
time-efficient, and enables that the electrodes on the surface of MEAs con-
nect to neurons closely. PDMS well follow the curvature of the neural tissue
161
because of its high conformability compared to the other polymers, and it
is possible to minimize the injury caused by the movement of the MEAs
because the Young’s modulus of PDMS is similar to body organization. The
primary advantage is that measured signal strength is larger than recessed
electrode because there is no space between electrode and neural cell. Reli-
able neural recording is possible with adjusting the position of the electrode
during the experiment because air is not trapped on the electrodes. In addi-
tion, the miniaturization of the electrode is possible using multilayer scheme
because the electrode layers and conductor layers are different. Using this
technique, electrodes have been fabricated with diameters as 130 µm and
8-channel arrays have been fabricated with center-to-center electrode spac-
ings of 300 µm. And a simultaneous multichannel neural recording is suc-
cessfully achieved from the spinal cord of the rodents. In this paper, exper-
imental results are describing about fabrication technique and difficulties,
electrode 3D profile, electrode impedance, and MEAs performance in vivo
experiment.
In aspect of stimulation, current density distribution of conventional vertical-
wall electrode is not uniform, and maximized on the edge of the electrode.
But we confirmed that current density distribution became changed accord-
ing to shape of electrode wall. To control angle of photoresist post, we used
underexposure method. According to distance of mask and photoresist film
and underexposure, angle of photoresist post was easily controlled. And we
simulated current density distribution of 3 different type electrode(vertical-
edge electrode, slanted-edge electrode, surface mounted electrode) using
COMSOL Multiphysics simulator.
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We proposed novel slanted via scheme without plating process to replace
conventional vertical via scheme. Titanium was excluded because it had
high resistivity during multilayer fabrication. In this paper, PDMS-based
two layer device which had 8 vias and 5 time wire crossing was developed.
Neural signal recording was conducted using above plateau electrode.
One experiment was to validate by recording the spinal cord by stimulat-
ing the perineal region of the rodent. Another was to validate by recording
olfactory bulb signal, after inserting 2 type of smell materials.
Keywords : neural interface, PDMS, air trap, multilayer, mulielectrode ar-
ray
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